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Kurzfassung 
Auf Grund der steigenden Zahl von Wirbelsäulenerkrankungen und -beschwerden in der Be-
völkerung von industriellen Ländern besteht großes Interesse, vertiefende Kenntnisse über die 
Funktionalität der Wirbelsäule und ihrer Komponenten, sowie über die Zusammenhänge zwi-
schen mechanischer Belastung und den daraus resultierenden Auswirkungen auf das biologi-
sche Gewebe zu erhalten. Das Ziel dieser Arbeit besteht in der experimentellen Untersuchung 
und numerischen Nachbildung des Relaxationsverhaltens von Bandscheiben, welches bei-
spielsweise beim Heben, Halten und wieder Absetzen von Lasten auftritt. An Hand der dabei 
vorherrschenden Reaktionen bei einer gesunden Bandscheibe wird ein Vergleich zu einer ge-
schädigten Scheibe, bei der der Kern entfernt wurde, gezogen. Die Betrachtung der Unter-
schiede bezieht sich dabei sowohl auf die externen Reaktionen, als auch auf die intrinsischen 
Spannungsverhältnisse beider Konfigurationen.  
Die experimentelle Untersuchung der Bewegungssegmente von Schafen dient zum Nachweis 
des Auftretens von Relaxationseffekten bei konstanten Verformungszuständen und der Über-
prüfung des charakteristischen Belastungs-Verformungs-Verhaltens von Präparaten mit vor-
handenem und entferntem Nucleus. Die Auswertung der Relaxationsversuche ergibt erwar-
tungsgemäß eine deutlich höhere Belastungsfähigkeit bei den intakten Bandscheiben. Mit 
Zunahme der Schädigung verringert sich die Tragfähigkeit der Scheiben. Bei allen untersuch-
ten Präparaten stellt sich während der Haltevorgänge Relaxation ein, wobei der Relaxationsef-
fekt und die maximale Kraftaufnahme bei anhaltender zyklischer Belastung absinken bis ein 
quasi-stationärer Zustand erreicht wird. 
Die Experimente ermöglichen weiterhin die Festlegung von Materialkennwerten eines benut-
zerdefinierten Stoffgesetzes bei der anschließenden numerischen Modellierung. Damit wird es 
mit Hilfe von Finite Elemente Simulationen möglich, die Ergebnisse der experimentellen Un-
tersuchungen der Bandscheiben wieder zu geben. Dieser Erfolg erlaubt es, Veränderungen, 
wie die Resektion des Kerns, an dem Modell vorzunehmen und somit die Auswirkungen die-
ses Eingriffs zu untersuchen. Die dabei verwendeten Strukturmodelle, an Hand derer FE-
Netze generiert, Randbedingungen definiert, der lamellare Faserringaufbau mit orthotroper, 
umlaufender Materialorientierung realisiert und die Verformungsvorgabe festgelegt werden, 
basieren auf CT-Aufnahmen der untersuchten Präparate. Dadurch können die experimentell 
ermittelten nichtlinearen, viskoelastischen, diffusionsabhängigen mechanischen Reaktionen 
der Bandscheibe auf ihre korrekten physiologischen Geometrien bezogen werden.  
Mit Hilfe der Simulationen lassen sich nun die Veränderungen auf das mechanische Verhalten 
der Wirbelsäulenfunktionseinheiten infolge von Schädigungen der Bandscheibe darstellen 
und vorhersagen. Die externe Reaktion der Kern-Entfernung führt zu einer Reduzierung der 
maximalen Reaktionskräfte und somit der Tragfähigkeit der Scheibe. Die Betrachtung der 
intrinsischen Verhältnisse zeigt eine deutliche Beeinflussung der Interaktionen zwischen den 
einzelnen Komponenten. Die Resektion des Nucleus verändert den Mechanismus, auf dem die 
hohe Widerstandskraft gegen axiale Belastungen der gesamten Wirbelsäule beruht. Der Ring 
wird bei axialer Belastung nicht länger in Umfangsrichtung durch den Kern auf Zug belastet, 
so dass die hohe Steifigkeit der Fasern keinen Anteil an der Tragfähigkeit der Bandscheibe 
leisten kann. 
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1. Einleitung 
Beschwerden infolge von degenerativen Veränderungen oder Verletzungen der Wirbelsäule 
treten in der heutigen Gesellschaft, in der sitzende Tätigkeiten und Bewegungsmangel ver-
stärkt zunehmen, immer häufiger auf. Die dadurch entstehenden chronischen Rückenschmer-
zen und die einhergehende Einschränkung der Mobilität führen zu krankheitsbedingten Aus-
fällen, wodurch neben persönlichem Leid Belastungen der Volkswirkschaft entstehen. Rü-
ckenschmerzen stellen in Deutschland mit 14 % bei männlichen Patienten die häufigste Ursa-
che und mit 11 % bei Frauen die zweithäufigste Ursache für die Ausfälle dar [25]. Diese Zah-
len verdeutlichen die Notwendigkeit, den betroffenen Personen die Rückenschmerzen zu 
nehmen oder zumindest zu lindern. Dies kann in vielen Fällen zunächst durch konservative 
Therapie erfolgen. Führt dies jedoch zu keinem befriedigenden Ergebnis, oder liegt eine ent-
sprechend schwere Verletzung oder Erkrankung vor, so verbleibt nur noch die Möglichkeit 
eines chirurgischen Eingriffs. Dabei werden, je nach Diagnose, beispielsweise Wirbelsäulen-
abschnitte fusioniert, Bandscheibenvorfälle entfernt oder vollständige Scheibenimplantate 
eingesetzt. Jede dieser Maßnahmen führt zu einer Veränderung der mechanischen Eigenschaf-
ten und des Tragverhaltens der betroffenen Wirbelsäulen-Bereiche. Zwar sind biologische 
Gewebe im Gegensatz zu technischen Materialien in der Lage ihren Aufbau und ihre Struktu-
ren im begrenzten Maß bei veränderten mechanischen Gegebenheiten zu wandeln. Allerdings 
ist dieser Prozess gerade bei der Bandscheibe, die überwiegend über Diffusionsvorgänge er-
nährt wird, stark eingeschränkt. Folglich besteht großes Interesse, Erkenntnisse über die mög-
lichen Auswirkungen und den Heilungserfolg von chirurgischen Eingriffen zu erlangen. 
In den letzten Jahrzehnten gewannen im Bereich der Medizin numerische Methoden, die seit 
langer Zeit erfolgreich bei Simulationen des mechanischen Verhaltens technischer Materialien 
eingesetzt werden, verstärkt an Bedeutung. Auch die Wirbelsäulen-Forschung profitiert im-
mens von der Übertragung dieser etablierten Methoden. Sie dienen dazu, die Mechanismen 
und Umstände, die beim Auftreten von Rückenschmerzen von Bedeutung sind, sowie die 
Möglichkeiten zur Lösung der dabei entstehenden Probleme zu ergründen. Dazu ist es not-
wendig, die in der Wirbelsäule herrschenden Belastungen und Verformungen und die daraus 
resultierenden Prozesse und Mechanismen zu kennen und möglichst korrekt wiederzugeben. 
Diese Gegebenheiten mittels numerischer Methoden zu erfassen, stellt eine anspruchsvolle 
Herausforderung dar. Die Wirbelsäule besteht aus verschiedenen Weich- und Hartgeweben, 
die sich wiederum aus unterschiedlichen Komponenten zusammensetzen. Die einzelnen An-
teile besitzen somit voneinander und intrinsisch differierende Materialeigenschaften und Be-
lastungsreaktionen. Zusätzlich zum inhomogenen Aufbau der einzelnen Wirbelsäulenkompo-
nenten besitzen sie unregelmäßige und schwer zu bestimmende Geometrien. Des Weiteren 
variieren sie in ihren Abmessungen, Konturen und Strukturen über die Wirbelsäule hinweg 
und auch von Patient zu Patient. Demzufolge müssen Modelle zur Nachbildung des Belas-
tungsverhaltens je nach Säulenabschnitt und Patienten-Datensatz individuell angepasst wer-
den. 
Ein Hilfsmittel zur Umsetzung der numerischen Lösung des betrachteten Problems besteht in 
der Nutzung von Finite Elemente Simulationsprogrammen. Mit ihnen können die mathemati-
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schen Formulierungen des Belastungsverhaltens der Wirbelsäulenelemente auf deren geomet-
rische Modelle angewendet werden. Ihr Aufbau besteht aus kleinen Strukturen, den finiten 
Elementen. Den einzelnen Elementen können nun verschiedene Materialeigenschaften und 
Beschreibungen des Belastungs-Verformungs-Verhaltens zugewiesen werden. An ihren Eck-
punkten, den Knoten, kommt es zur Berechnung der mechanischen Reaktionen auf Belastun-
gen oder Verformungen. Durch deren Summierung lässt sich die Gesamtreaktion des betrach-
teten Körpers bestimmen. Der Rechenaufwand steigt in Abhängigkeit der Anzahl der Elemen-
te und der gewünschten Genauigkeit des Ergebnisses. Die Finite Elemente Simulation stellt 
somit eine Approximationsmethode für die numerische Lösung der das Problem beschreiben-
den partiellen Differentialgleichungen dar. 
Damit die Finite Elemente Berechnung das Tragverhalten und die intrinsischen Verhältnisse 
der Wirbelsäulenkomponenten bestmöglich wiedergeben kann, sind Kenntnisse über deren 
reale, physiologische Morphologie und ihre mechanische Reaktion notwendig. Prinzipiell 
kann dies durch in vivo oder in vitro Experimente erreicht werden. In vivo Untersuchungen 
erfolgen am lebenden Objekt. Dabei lassen sich, beispielsweise durch Nutzung bildgebender 
Verfahren wie MRT- oder CT-Aufnahmen, Erkenntnisse über den Aufbau der unterschiedli-
chen Anteile der Wirbelsäulen erlangen. Weiterhin können mittels Druckmessplatten Boden-
reaktionskräfte bei verschiedenen Aktivitäten ermittelt werden. An Hand dieser Ergebnisse 
kann jedoch nur unter Zuhilfenahme eines physikalischen Modells auf die tatsächliche Kraft-
übertragung in der Säule geschlossen werden. Auch eine Druckmessung im Innern der Schei-
be mittels eines Katheters ist eine mögliche in vivo Untersuchungsmethode, ebenso die Belas-
tungsmessung in der Wirbelsäule mit Hilfe eines instrumentierten Implantats. Dabei ist jedoch 
zu berücksichtigen, dass Eingriffe in die physiologischen Verhältnisse die Messung beeinflus-
sen können. Die Experimente am lebenden Objekt unterliegen somit starken Einschränkun-
gen. Bei in vitro Versuchen dagegen erfolgen die Untersuchungen an explantierten Präpara-
ten. Sie werden somit nicht mehr vom lebenden Organismus versorgt. Dieser Umstand, sowie 
die Entnahmetechniken, führen möglicherweise zu Veränderungen der Verhaltensweisen und 
Zusammensetzungen des Untersuchungsobjekts. Die exakten physiologischen Gegebenheiten 
können bei in vitro Experimenten also nicht wiedergegeben werden. Allerdings wird es mög-
lich, mit Explantaten genauere Kenntnisse über die Morphologie und die Materialzusammen-
setzung als mit beispielsweise bildgebenden Verfahren zu gewinnen. Darüber hinaus können 
mit Hilfe von unterschiedlichen Experimenten, wie Druck- oder zyklischen Versuchen, Mate-
rialparameter der einzelnen Wirbelsäulen-Anteile ermittelt werden. Diese dienen der Anpas-
sung der mathematischen Modellierung an das physiologische mechanische Verhalten.  
Mit Hilfe der beschriebenen prinzipiellen Methoden wird es möglich, das mechanische Ver-
halten und die intrinsischen Verhältnisse der Wirbelsäule oder von Anteilen der Wirbelsäule 
nachzubilden. Die mathematische Formulierung des Problems führt zu einer numerischen 
Lösung der Darstellung des Tragverhaltens der Wirbelsäulenkomponenten. Diese lassen sich 
auf Strukturmodelle anwenden, die in Finite Elemente Simulationen Verwendung finden. 
Schlussendlich werden über Experimente Parameter definiert, so dass das reale physiologi-
sche Verhalten wiedergegeben wird. Auf diese Weise können Erkenntnisse über die Ursachen 
und Auswirkungen von Wirbelsäulenschäden und –behandlungen gewonnen werden. 
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2. Stand der Forschung 
2.1 Aufbau und Eigenschaften der Wirbelsäule und ihrer Komponenten 
Die Wirbelsäule ist ein anatomisch komplexes Gebilde mit komplizierten mechanischen Ei-
genschaften. Sie bietet neben der Stützfunktion des Bewegungsapparats eine wesentliche 
Schutzfunktion der Nerven im Wirbelkanal. Die doppelt S-förmige humane Wirbelsäule wird 
auf Grund des unterschiedlichen Aufbaus ihrer Komponenten in die Abschnitte cervical 
(Halsbereich, 7 Wirbel, C1-C7), thorakal (Brustbereich, 12 Wirbel, T1-T12), lumbal (Len-
denbereich, 5 Wirbel, L1-L5) mit voneinander separierten Wirbeln und die Abschnitte Kreuz- 
und Steißbein (sacral und coccygeal) mit 5 bzw. 3-4 miteinander verwachsenen Wirbeln un-
terteilt (s. Abb. 2.1). 
 
 
Abb. 2.1: li.: Abschnitte der Wirbelsäule, Ansicht auf die Sagittalebene [100]; 
re.o.: Aufbau eines Wirbels [100]; 
re.u.: Bandapparat am Beispiel eines Bewegungssegments [46] 
Vorderes und 
hinteres Längsband 
Dornspitzen- 
band 
Zwischendorn- 
fortsatzband 
Gelbes Band 
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Die Wirbelsäule besteht aus weichen (Bandscheiben und Bänder) und harten (Wirbel) Gewe-
beanteilen. Sie wird komplett von einem aus verschiedenen Ligamenten bestehenden Bandap-
parat umschlossen. Dieser reguliert ihre Biegefähigkeit, gewährleistet die Säulenstabilität und 
hält alle Komponenten zusammen. Die Bänder wirken dabei als Zuggurte, die ein gegenseiti-
ges Verschieben und Verdrehen der Wirbel verhindern. Die einzelnen knöchernen Wirbel 
sind miteinander gelenkig über Bandscheiben, Zwischenfortsatzbändern und Gelenkfortsät-
zen, den Facettengelenken, verbunden und gewährleisten die Struktur und die Festigkeit der 
Wirbelsäule [43]. Die Wirbelkörper und die Bandscheiben, oder auch Zwischenwirbelschei-
ben (Discus intervertebralis) genannt, sind mit dazwischenliegenden knorpeligen Endplatten 
verwachsen, die die Stabilität der Verbindung gewährleisten und die Nährstoffversorgung der 
Scheiben ermöglichen [53]. Die Zwischenwirbelscheiben übernehmen im menschlichen Kör-
per verschiedenste Funktionen. Ihre Hauptaufgaben bestehen in der Aufnahme von Druckbe-
lastungen infolge Muskelzug und der Gewährleistung der Flexibilität der Wirbelsäule. Des 
Weiteren tragen die Bandscheiben zur Dämpfung plötzlich auftretender Impulsbelastungen 
bei, wobei diese Aufgabe hauptsächlich über die Ventralflexion der Bewegungssegmente 
(zwei Wirbel mit dazwischenliegender Bandscheibe) sowie die Dehnung der Rückenmuskula-
tur und der Ligamente erfüllt wird [36]. Auf Grund dieser Funktionen besitzen die Zwischen-
wirbelscheiben eine komplexe Struktur und sind aus verschiedenen Geweben mit entspre-
chend unterschiedlichen Materialeigenschaften aufgebaut. Grundsätzlich können zwei Kom-
ponenten unterschieden werden; der äußere Faserring, „Anulus fibrosus“, der im Wesentli-
chen für die Festigkeit der Bandscheibe verantwortlich ist, und der innere gallertige Kern, der 
„Nucleus pulposus“. 
Der Nucleus pulposus besteht hauptsächlich aus Proteoglykanen und ungerichtet liegenden 
Kollagen-II-Fasern. Proteoglykane sind langkettige Makromoleküle, bestehend aus 
Glykosaminoglykan-Ketten und einem Protein-Kern, die in der Lage sind, Wasser zu binden. 
Damit gewährleisten sie den hohen Wasseranteil von 80 % bis 90 % im Kern. Die 
Kollagenfasern vom Typ II besitzen einen kleinen Durchmesser und bilden ein loses, 
unorientiertes Fibrillen-Netzwerk [53]. Daher besteht im Kern keine ausgeprägte mechanische 
Vorzugsrichtung, so dass ihm ein isotropes, nahezu inkompressibles Materialverhalten zuge-
schrieben werden kann. Im Faserring dagegen finden sich Kollagen-Fasern vom Typ I und 
Typ II, die mit einer klaren Ausrichtung in die Grundsubstanz des Ringes, die hauptsächlich 
aus Proteoglykanen und dem von ihnen gebundenen Wasser (~65 %) besteht, eingebettet sind 
[10]. Diese Fasern liegen in einem Schichtaufbau vor. Die Schichten, sogenannte Lamellen, 
werden von parallel zueinander verlaufenden und sich kreuzenden Faserbündeln gebildet 
(s. Abb. 2.2). Je nach Lokalität in der Wirbelsäule wird dadurch ein Schichtaufbau von 10-20 
Schichten realisiert [75]. Diese Faserschichten, die zum Teil vollständig umlaufen, zum Teil 
aber auch keinen geschlossenen Umlauf bilden, sind untereinander mit quer verlaufenden, 
elastischen Fasern verbunden. Die Verdrehung der Faserbündel zur Transversalebenen beträgt 
je nach Ausrichtung ± 30° bis ± 35° [49]. Weiterhin verringert sich von der äußeren Schicht 
in Richtung des Kerns die Faserdichte und es treten vermehrt Fasern vom Typ II auf. Auch 
die Lamellendicken verändern sich über den Radius. Sie nehmen von außen (0,1-0,3 mm) 
nach innen (0,2-0,5 mm) zu [75]. Ebenso erhöht sich der Proteoglykananteil, und damit auch 
der Flüssigkeitsanteil [73]. Somit gehören die Gewebe der Bandscheibe zu den quellaktiven 
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Materialien und besitzen über die dreidimensionale Geometrie verteilt inhomogene mechani-
sche Eigenschaften. 
 
 
Abb. 2.2: Aufbau eines Bewegungssegments [108] 
a) Außenzone des Anulus fibrosus, Ansicht von ventral 
b) Sagittalschnitt 
c) Ausschnitt aus b 
 
Betrachtet man die Mechanik der Säule, so werden sowohl der Kern als auch der Ring auf 
Druck in Säulenrichtung belastet. Der bei kurzfristiger Belastung nahezu inkompressible 
Nucleus besitzt allerdings das Bestreben bei axialer Kompression in radialer Richtung zu ex-
pandieren, so dass diese Belastung dazu führt, dass der Faserring durch den Kern zusätzlich in 
Umlaufrichtung auf Zug beansprucht wird und sich ein stabiler Gleichgewichtszustand bilden 
kann. Diese Eigenschaften wurden von Stokes et al. [122] in Experimenten bzgl. der Oberflä-
chendehnungen von Bandscheiben nachgewiesen. Hydrostatische Druckänderungen infolge 
äußerer Kräfte oder innerem Quelldruck wirken sich also auf das gesamte Volumen aus. Das 
Resultat besteht in einer gleichmäßigen Verteilung von Spannungskonzentrationen auf die 
angrenzenden, lasttragenden Deck- und Bodenplatten. Auf Grund dessen verringern sich über 
die Wachzeit hinweg durch die langfristige Belastung kontinuierlich die Bandscheibenhöhen. 
Nimmt die mechanische Belastung ab, also während der Ruhezeit, können sich das Ungleich-
gewicht und der Höhenverlust wieder ausgleichen. Dabei diffundiert Flüssigkeit zurück in die 
Scheibe [112][126]. Diese Prozesse dienen auch einem essentiellen Zweck. Während die äu-
ßeren Schichten des Anulus noch über angrenzende Blutgefäße versorgt werden können 
(s. Abb. 2.2), werden die inneren Bereiche der Zwischenwirbelscheiben allein mittels Diffusi-
on aus den angrenzenden Wirbeln durch die Endplatten mit Nährstoffen versorgt [116].  
Das Tragverhalten der Bandscheibe wird also nicht allein durch die Materialeigenschaften 
ihrer Komponenten bestimmt, sondern wesentlich durch die besonderen Strukturen aller An-
teile und ihrer Wechselwirkungen beeinflusst [7]. Betrachtet man nicht nur die Bandscheibe, 
sondern ein komplettes Bewegungssegment, so spielt noch eine Vielzahl weiterer Faktoren 
eine Rolle. Die stabilisierende Bandstruktur muss berücksichtigt werden, die Kinematik infol-
ge der Facettengelenke, die Muskelvorkraft, biochemische Prozesse, etc. . Wird also von der 
Reaktion eines Bewegungssegments auf eine Belastung gesprochen, so ist im Allgemeinen 
nicht einzig die physiologisch korrekte Reaktion der Bandscheibe gemeint, vielmehr wird 
dabei das Zusammenspiel verschiedener Einflussfaktoren, wie die Limitierung der Bewe-
Stand der Forschung 
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gungsmöglichkeit des Segments durch Gelenke und Bänder, untersucht. Es besteht also ein 
komplexer Zusammenhang zwischen den Knochenstrukturen und aller an der Bewegung be-
teiligten Weichteilstrukturen. Alle Einflussfaktoren auf das mechanische Verhalten eines Be-
wegungssegments, sowie ihrer Interaktionen, in eine Modellierung einfließen zu lassen, ohne 
vereinfachende Annahmen zu treffen, ist, nach Wissensstand des Autors, heutzutage nahezu 
unmöglich. Daher soll in dieser Arbeit von einer funktionellen Bewegungseinheit ausgegan-
gen werden, bei der lediglich die Wirbelkörper (ohne Verbindung über die Facettengelenke) 
eine definierte Belastung auf die Bandscheibe ausüben, was zu einer mechanischen Reaktion 
führt. Im Fokus steht dabei das mechanische Verhalten der einzelnen Scheibenanteile, so dass 
durch deren Interaktionen eine Bestimmung der Gesamtreaktion ermöglicht wird. 
 
 
2.2 Grundlagen des Materialverhaltens von biologischen Geweben 
Wird ein Material mechanisch belastet oder verformt, so wird es auf eine für dieses Material 
charakteristische Art und Weise reagieren. Der Zusammenhang zwischen inneren und äußeren 
Kräften hängt von der geometrischen Form des Körpers und der Lage der angreifenden Kräfte 
ab. Die Beziehungen der inneren Reaktionen (Spannungen und Deformationen) zueinander 
können über Materialmodelle/-gesetze mathematisch beschrieben werden. Sie werden durch 
die Eigenschaften des Materials bedingt. Weitere physikalische Größen wie die Zeit, Tempe-
ratur, … können ebenfalls einen Einfluss ausüben. Grundsätzlich sollen hier zunächst drei 
charakteristische Materialverhalten unterschieden werden; elastisch, plastisch und 
viskoelastisch [13]. Sie können unter Zuhilfenahme bestimmter Annahmen noch weiter unter-
kategorisiert werden. 
Von einem elastischen Materialverhalten wird dann gesprochen, wenn die Deformation eine 
eindeutige Funktion der Spannung ist und nach deren Wegnahme vollständig verschwindet 
(reversibler Vorgang). Die Deformationsarbeit geht, außer bei hypoelastischen Materialien, 
vollständig in potentielle Energie über. Bei einem plastischen Materialverhalten dagegen 
bleibt die Deformation bestehen und die Deformationsarbeit wird in Wärme umgewandelt. 
Ein reales Materialverhalten liegt zwischen diesen beiden Grenzfällen. In Abb. 2.3 ist dies für 
weiche Materialien am Beispiel von duktilen Polymeren qualitativ dargestellt, angelehnt an 
[11][16][27]. Eine geringe Spannung  <   resultiert in einer annähernd linearen Span-
nungs-Dehnungs-Beziehung. Steigt die Spannung weiter an,  <  < , so wird das Ver-
hältnis zwischen Spannung und Deformation zunehmend nichtlinear. Es bleibt aber elastisch, 
solange die Fließspannung   noch nicht erreicht ist. Schließlich treten bei noch größeren 
Spannungen,  > , vermehrt plastische Vorgänge im Material auf. 
Das elastische Verhalten wird häufig in hypoelastisch und hyperelastisch unterteilt. Von ei-
nem hypoelastischen Material spricht man, wenn sich der Zusammenhang zwischen Span-
nung und Deformation beim Belastungsvorgang von dem beim Entlastungsvorgang unter-
scheidet. Es tritt eine Hysterese auf. Weist die Spannungs-Deformations-Beziehung keine 
Hysterese auf, wird dies als hyperelastisch bezeichnet. Tritt nun noch der Spezialfall eines 
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linearen Zusammenhangs ein, so hat man den idealen Fall eines Hooke’schen Materialmodells 
vorliegen. 
 
 
Abb. 2.3: Darstellung der qualitativen Spannungs-Deformations-Beziehung von duktilen Materialien 
 
Die bislang vorgestellten Klassifizierungen gehen von einem zeitunabhängigen Materialver-
halten aus. Verändert sich jedoch die Reaktion eines Materials in Abhängigkeit der Belas-
tungsdauer oder -geschwindigkeit, so gilt es, zusätzliche viskose Eigenschaften zu berück-
sichtigen. Erreicht ein belastetes Material nach einem unbegrenzten Entlastungszeitraum sei-
nen Ausgangszustand, bzw. verbleibt bei konstanter Belastung nach unendlich langer Relaxa-
tionszeit lediglich der durch die lineare Elastizität bedingte Anteil, so wird dies als 
viskoelastisch bezeichnet. Ist dies nicht der Fall und bleibt eine Verformung, die nicht durch 
den linear-elastischen Anteil hervorgerufen wird, bestehen, so ist das Material viskoplastisch. 
Beide Typen zeichnen sich durch vier charakteristische Eigenschaften aus: Relaxation, Krie-
chen, Hysterese und Dehnratenabhängigkeit (s. Abb. 2.4): 
- Relaxation:  Reduktion der Spannung bei konstanter Deformation  
- Kriechen:  Zunahme der Deformation bei konstanter Spannung 
- Hysterese:  differierende Spannungs-Deformations-Beziehungen bei Be- 
 und Entlastung (Energiedissipation bei zyklischer Belastung) 
- Dehnratenabhängigkeit:  unterschiedliche Spannungs-Deformations-Beziehungen bei ver-
 schiedenen Belastungsgeschwindigkeiten 
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Abb. 2.4: Charakteristische Eigenschaften viskoelastischer Materialien 
 
Die Erfassung aller viskoelastischen Reaktionen eines Materials ist jedoch meist sehr schwie-
rig und häufig nicht notwendig. Viele viskose Materialien weisen nur einige der beschriebe-
nen Phänomene in deutlicher Form auf, so dass nur die entsprechenden Aspekte der 
Viskoelastizität für ein Materialgesetz benötigt werden. Dadurch können unter bestimmten 
Voraussetzungen Anteile oder Kombinationen anderer, nicht-viskoelastischer Materialmodel-
le die relevante viskoelastische Charakteristik des Materials nachbilden. Beim Konzept der 
Pseudoelastizität wird der Hystereseaspekt beispielsweise vernachlässigt und die Be- und 
Entlastungsreaktionen als separate Vorgänge aufgefasst. Es können also unterschiedliche, 
voneinander unabhängige Dehnungs-Energie-Funktionen für die verschiedenen Spannungs-
Dehnungs-Beziehungen hergestellt werden. Dieses Vorgehen ist dann zu rechtfertigen, wenn 
das Material konditionierbar ist, d.h. wenn sich der Zusammenhang zwischen Spannung und 
Deformation bei Wiederholung des Zyklus nicht mehr verändert [17]. Jetzt liegt keine verän-
derliche Spannungs-Deformations-Beziehung mehr vor, sondern sie bleibt konstant. Diese 
Eigenschaft ist bei biologischen Weichteilmaterialien häufig zu erkennen. Nach periodischer 
Wiederholung der Be- und Entlastungen stellt sich ein „steady-state“ ein und die 
Hystereseschleife verändert sich nicht mehr. Auch gegenüber veränderlichen Belastungsge-
schwindigkeiten zeigen sie sich relativ unempfindlich, so dass das Materialverhalten über ein 
quasi-lineares, viskoelastisches Materialgesetz beschrieben werden kann [80]. 
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Für die oben beschriebenen Materialcharakteristika wurden im Laufe der Zeit verschiedene 
Modelle erstellt, die die Beziehungen zwischen Spannungen und Dehnungen bei Belastung 
eines Körpers wiedergeben sollen. Das einfachste und bekannteste Materialgesetz beschreibt 
den linear-elastischen Fall. Das Hooke’sche Gesetz beschreibt im eindimensionalen Fall den 
Spannungszustand als proportionale Funktion des Dehnungszustands, verbunden über eine 
materialspezifische Proportionalitätskonstante, dem skalaren Elastizitätsmodul E. Beim realen 
Materialverhalten gilt diese Proportionalitätsbeziehung allerdings nur bei kleinen Verformun-
gen und Spannungen. Jedoch ist es meist eher eine idealisierte Annahme. Wird dieses Gesetz 
auf den dreidimensionalen Fall erweitert, so müssen zusätzlich zu den Normalspannungen 
auch die Schubspannungen und Querkontraktionen berücksichtigt werden [13]. Das verallge-
meinerte Hooke’sche Gesetz ergibt sich zu: 
 = 	 (2.1) 
 
mit dem zweistufigen Cauchyschen (dem wahren) Spannungstensor  und dem klassischen 
(infinitesimalen Eulerschen) zweistufigen Verzerrungstensor 	. Der vierstufige Elastizitäts-
tensor   vermittelt eine lineare Abbildung zwischen beiden. Dabei bleiben geometrische 
Nichtlinearitäten durch das Prinzip kleiner Verzerrungen beim klassischen (infinitesimalen 
Eulerschen) Verzerrungstensor unberücksichtigt [12].  
Die bekanntesten Gesetze zur Beschreibung hyperelastischen, oder auch Green-elastischen, 
Materialverhaltens basieren auf der Betrachtung der Formänderungsenergiedichte Ψ  (bzw. 
Freie Helmholtz Energie pro Volumeneinheit), also der in einem Referenzvolumen infolge 
einer Formänderung gespeicherten Energie. Die nichtlineare Spannungs-Dehnungs-Beziehung 
kann somit aus einem Potential als Funktion einer kinematischen Größe hergestellt werden, 
siehe Anhang. Der Zusammenhang ergibt sich durch partielle Differentiation der Energie-
Funktion nach der gewählten Dehnung [9][11][12][47][80]. Beispielsweise gilt: 
 = ∂Ψ              ;              = Ψ = 2 Ψ  (2.2) 
 
Dabei sind P der 1. Piola-Kirchhoff- und S der 2. Piola-Kirchoff-Spannungstensor, F der De-
formationsgradient, sowie E der Green-Lagrange- und C der rechte Cauchy-Green-
Verzerrungstensor. Da Starrkörperrotationen keine Deformationen hervorrufen, können so-
wohl der rechte Cauchy-Green Verzerrungstensor als auch die Formänderungsenergiedichte 
Ψ ausschließlich in Abhängigkeit des (rechten) Streckungstensor U beschrieben werden. Spe-
ziell kann C über die Hauptstreckungen λi, den Eigenwerten des Deformationsgradienten, 
ausgedrückt werden. Mit ihnen werden die drei isotropen Invarianten von C gebildet, so dass 
der Verzerrungszustand unabhängig der Orientierung des Körpers im Raum beschrieben wer-
den kann: 
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1 =   = 12 + 22 + 32 
2 = 1222 + 2232 + 3212 
3 = det = 122232 
(2.3) 
 
Die erste Invariante beschreibt die Längenänderung der Raumdiagonalen eines Referenzvo-
lumens, die zweite die Oberflächenänderung und die dritte Invariante die Volumenänderung. 
Ausgedrückt über die Invarianten und die Jacobi-Determinante J=det(F) ergibt sich für die 
Spannungen: 
 = 2 ∂Ψ∂%  + 2
∂Ψ∂& % −  + 2J
∂Ψ∂) *+ (2.4) 
 = 2 ,-∂Ψ∂% + %
∂Ψ∂&. / −
∂Ψ∂&  + I)
∂Ψ∂) *%1 (2.5) 
 
Wird der Cauchy-Green Tensor multiplikativ zerlegt, so kann die Formänderungsenergie ad-
ditiv in eine isochore (volumenerhaltende, gestaltändernde) und eine volumetrische (volu-
menändernde) Komponente aufgeteilt werden:  
 = 2345 = 6& )7 /5    ⟹   Ψ = Ψiso<= + Ψvol6 (2.6) 
 
Wird der isochore Anteil der Formänderungsenergie in einer Taylor-Reihe mit den Anfangs-
werten  =% = 3 ;  =& = 3 entwickelt, so lässt sich Ψ in polynomialer Form ΨP mit der volumetri-
schen Energie @6 darstellen als: 
ΨP = B cijE=1 − 3FiE=2 − 3Fj + @6
N
i+j=1
 (2.7) 
 
Die Parameter cHI  stellen materialspezifische Konstanten dar, die eine Gestaltänderung be-
schreiben Die Invarianten  =%,  =&  ergeben sich aus dem deviatorischen Anteil 5 des rechten 
Cauchy-Green Verzerrungstensors. Je nach Anzahl der berücksichtigten Terme bzw. durch 
Vernachlässigen der zweiten Invariante ergeben sich verschiedene nichtlineare Materialgeset-
ze: 
Neo-Hooke: ΨNH = L10E=1 − 3F + @6     mit: @6 = 1P1 6 − 12 (2.8) 
Yeoh: ΨY = ∑ cijE=1 − 3FS3S=1 + @6   mit: @6 = ∑ 1di 6 − 12i3i=1  (2.9) 
Mooney-Rivlin: ΨMR = L10E=1 − 3F + L01E=2 − 3F + @6     
mit: @6 = 1P% 6 − 1& 
(2.10) 
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Die Konstanten cij und di sind materialspezifische Koeffizienten. Beim Neo-Hooke Gesetz 
repräsentieren sie das Schermodul V = 2L%W und das Kompressionsmodul X = &YZ für die bei 
isotropen Materialien gilt: 
X = [31 − 2\      ;      V = [21 + \ (2.11) 
 
Sollen die Materialgesetze auf anisotrope Materialien angewendet werden, so müssen ent-
sprechende Randbedingungen bei der Definition der Formänderungsenergie berücksichtigt 
werden. Die obigen drei Invarianten reichen nicht aus, anisotropes Materialverhalten zu be-
schreiben, da sie per Definition richtungsunabhängig sind. Soll das vorgestellte Konzept den-
noch erhalten bleiben, können dafür zusätzliche (Pseudo-) Invarianten eingeführt werden. 
Beispielsweise kann transversale Isotropie mit einer ausgeprägten Richtung a durch die Defi-
nition der zusätzlichen Invarianten ] = ^+^ beschrieben werden [43]. 
Die Beschreibung des zeitabhängigen Materialverhaltens erfolgt üblicherweise an Hand der 
klassischen Modelle von Maxwell, Voigt und Kelvin. Die hier verwendeten Darstellungen der 
eindimensionalen, viskoelastischen Materialgesetze lehnen sich an [17][38][44][67][80][123] 
an. Die Reaktionen der Systeme können nach dem Boltzmannschen Superpositions-Prinzip, 
nach dem sich die Gesamtspannung aus der linearen Überlagerung der Zustände vorheriger 
Deformationsänderungen ergibt, bestimmt werden. Die elastischen und viskosen Anteile, und 
entsprechend die Einzeldehnungen/-spannungen, werden überlagert und zur viskoelastischen 
Reaktion zusammengefasst. Je nach Art der Eingangsfunktion ergeben sich aus den angege-
benen Differentialgleichungen die Relaxations- oder die Kriechfunktion. 
Das Maxwell-Modell, auch Prony-Körper genannt, besteht aus der Reihenschaltung einer 
Feder mit einem Dämpfer. Eine sprunghafte Belastung hat eine unmittelbare Verformung der 
Feder und eine verzögerte Deformation des Dämpfers zur Folge (Kriechen). Entsprechend 
führt eine sprunghaft aufgebrachte Verformung zu einem sprunghaften Anstieg der Reakti-
onskraft in Folge der Feder und einem anschließenden Abfall durch die Relaxation des Dämp-
ferelements. Mit diesem Modell können Relaxationseigenschaften relativ gut wiedergegeben 
werden. Das nichtlineare Kriechverhalten der meisten Materialien kann hiermit allerdings 
nicht realisiert werden. Die Differentialgleichung, die das Verhalten des Maxwell-Modells für 
eine sprunghafte Verformung beschreibt, lautet: 
_`abc = _`bd + _`e     ⇔       P_Pg = P[Pg + h       ⇒       g = 0b−gj ;  kSg 0 = [_0 (2.12) 
 
_l ≔ ebℎooal;  l ≔ ^oooal;  [ ≔ Federkonstante;h ≔ Viskositätskoeffizient 
Dabei wird die Dauer des Spannungsabfalls auf Wb*%  als Relaxationszeitkonstante p = qr 
bezeichnet. 
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Abb. 2.5: Qualitative Darstellung der Systemreaktionen des Maxwell-Modells 
 
Das Voigt-Modell besteht aus einer Parallelschaltung einer Feder und eines Dämpfers. Wird 
dieses sprunghaft belastet, so verhindert der Dämpfer eine sprunghafte Deformation. Die Ver-
formung steigt stetig an, wodurch die Federkraft kontinuierlich größer wird. Eine sprunghafte 
Deformation des Systems führt dagegen zu einer entsprechend hohen Federkraft und einer 
theoretisch unendlichen Kraft im Dämpfungselement. Daher ist das Voigt-Modell nicht in der 
Lage, Relaxationen nachzubilden. Mit der nachfolgenden Differentialgleichung wird das Mo-
dell für einen einstufigen Kriechversuch umgesetzt; die Gesamtspannung ergibt sich aus der 
Summe der Einzelspannungen: 
stu = t4 + v      ⇔       = [_ + h P_Pg      ⇒     _g = W[ -1 − b*
wj. ;     kSg _0 = 0 (2.13) 
 
Die Retardationszeit gibt die Zeitspanne an, innerhalb der die Dehnung bei konstanter Span-
nung den Wert xyr 1 − b*% erreicht. Sie entspricht dem Schnittpunkt zwischen der Anfangs- 
und der Endtangente an die Kriechfunktion beim Voigt-Modell. 
 
 
Abb. 2.6: Qualitative Darstellung der Systemreaktionen des Voigt-Modells 
 
Das Kelvin-Modell (oder auch 2. Poynting-Thomson Körper bzw. Zener-Element) schließlich 
besteht aus der Parallelschaltung einer Feder, mit der Federsteifigkeit [z, mit einem Max-
well-System, also einer Reihenschaltung von Feder, mit der Federsteifigkeit [%, und Dämpfer. 
σ
t
Relaxationsverhalten
ε
t
Kriechverhalten
σ
t
Relaxationsverhalten
ε
t
Kriechverhalten
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Eine sprunghafte Belastung resultiert direkt in auf beide Federn verteilte Kräfte. Der Dämpfer 
sorgt anschließend für einen kontinuierlich höheren Kraftanteil des parallelen Federelements. 
Bei Deformation des Systems sorgt die verzögerte Reaktion des Dämpfers für einen Abfall 
der in Reihe geschalteten Feder. Mit dem Kelvin-Modell ist es möglich sowohl Relaxations- 
und Kriechprozesse als auch die Hysterese-Eigenschaften viskoelastischer Materialien nach-
zubilden.  
` = _`[∞ + `|^}~bdd         ⇔        + h[1
PPg = [∞_ + h 1 + [∞[1  _` (2.14) 
 
 
Abb. 2.7: Qualitative Darstellung der Systemreaktionen des Kelvin-Modells 
 
Keines der oben beschriebenen Modelle für sich genommen kann mit einer einfachen expo-
nentiellen Funktion das reale Verhalten von (weichen, biologischen) viskoelastischen Materi-
alien darstellen. Beim Maxwell-Modell ist der Dämpfer bei einer erhöhten Belastungsfre-
quenz nicht mehr fähig, den Kriechprozess zu realisieren, so dass schließlich ein rein elasti-
sches Verhalten die Folge ist. Wird das Voigt-Modell periodisch deformiert, kann der Dämp-
fer der Deformation nicht folgen und ein relaxiertes Verhalten nicht wiedergegeben werden. 
Das Kelvin-Modell schließlich soll als Grundlage für die Nachbildung eines realen 
viskoelastischen Materialverhaltens dienen. Alleine für sich ist es dazu jedoch ebenfalls nicht 
in der Lage. Aber es besteht die Möglichkeit, eine Gruppe von Kelvin-Körpern zu erstellen. 
Dabei existieren verschiedenste Möglichkeiten der Kombination. Beispielsweise kann eine 
Reihenschaltung von unendlich vielen Kelvin Elementen mit einer Feder realisiert werden. 
Jedes einzelne Kelvin-Element besitzt als Reaktion eine Glockenkurve, so dass ihre Superpo-
sition die gesamte Spannungs-Dehnungsbeziehung wiederspiegelt. Eine weitere Möglichkeit 
besteht in der Erweiterung des Kelvin-Modells durch eine unendlich hohe Anzahl zusätzlicher 
parallelgeschaltete Maxwell-Elemente (generalisiertes Maxwell-Modell oder auch Prony-
Reihe [101]). Dieses Modell ist gut geeignet Relaxationsprozesse nachzubilden, da dabei das 
Abklingen der Spannung bei einer vorgegebenen Dehnung wiedergegeben werden soll. Die 
einzelne Feder mit [z entspricht hierbei dem reinen linear-elastischen Anteil, der auch nach 
Beendigung des Relaxationsprozesses bei konstanter Verformung bestehen bleibt (Langzeit-
modul). Die Gesamtspannung setzt sich somit aus der Spannung des Hooke’schen-Elements 33tg = [z_g und den N Spannungen der Maxwell-Elemente lt44g zusammen. 
ε
t
Kriechverhalten
σ
t
Relaxationsverhalten
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Damit ergibt sich die Beschreibung der linearen Viskoelastizität mit der Relaxationsfunktion Vg − :  
g = [z_g + B lt44g =  Vg − w*z

l%
_ P; 
kSg  Vg −  = [z + B [lb*w*j

l%
 
(2.15) 
 
 
2.3 Vergleich der humanen Columna vertebralis mit der Schafwirbelsäule 
In dieser Arbeit sollen Wirbelsäulensegmente von Schafen für die experimentelle Untersu-
chung Verwendung finden. Humanes Material ist selten und wertvoll und kann möglicherwei-
se kontaminiert (Viren, Bakterien) sein und somit eine Gefährdung für den Experimentator  
darstellen. Daher stellt sich zunächst die Frage, welche Aussagekraft Versuche an tierischen 
Präparaten haben und inwiefern die Ergebnisse auf das Verhalten sowie die Eigenschaften der 
menschlichen Bandscheibe übertragen werden können. 
Kandziora et al. erstellten in ihrer Studie [60] einen Vergleich von menschlichen (17 Präpara-
te) und Schafbandscheiben mit dem Ziel, Aussagen über die Eignung der Schafbandscheibe 
als mechanisches Ersatzmodell zu treffen. Dazu wurden 20 zervikale (von C2 bis C7) Bewe-
gungssegmente erwachsener Merino-Schafe (2 Jahre) anatomisch, radiologisch, tomogra-
phisch und biomechanisch untersucht. Der erste signifikante Unterschied zur humanen Band-
scheibe, der bei der radiologischen Untersuchung auffiel, bestand in der unterschiedlichen 
Krümmung der Bandscheiben. Bei den menschlichen Präparaten waren beide angrenzenden 
Endplatten konkav geformt, wohingegen bei den tierischen nur die untere eine konkave und 
die obere eine konvexe Krümmung aufwiesen. Daher war die maximale Bandscheibenhöhe 
bei der menschlichen im mittleren Bereich eines Transversalschnitts, bei der tierischen im 
vorderen (anterioren) Bereich zu finden. Die durchschnittliche Höhe betrug beim Schaf 
6,1 mm, und beim Menschen 5,1 mm. Ähnliche Werte stellten auch Scholz und Matti fest, die 
das C2-C3-Segment einer Gruppe von 24 Tieren untersuchten [103]. Die durchschnittliche 
Höhe nahm von vorne, über die Mitte nach hinten ab (~7 mm → ~5 mm → ~3 mm). Die mitt-
lere Durchschnittshöhe betrug ~5,5 mm. Weiterhin ergaben Steifigkeits- und Beweglichkeits-
untersuchungen von Kandziora et al. [60], dass die Range of Motion (ROM), also ihre Bewe-
gungsmöglichkeiten, und Steifigkeiten je nach betrachtetem Segment schwach bis sehr stark 
differierten. Dabei konnte keine einheitliche Aussage getroffen werden, welches Segment sich 
am ähnlichsten zum humanen Pendant verhält. Eine Untersuchung der Knochendichte stellte 
keine signifikanten Unterschiede der beiden Spezies fest. Die anatomische Betrachtung der 
Wirbel dagegen ergab, dass die menschlichen eine eher zylindrische Form besitzen, wohinge-
gen beim Schaf eine konische Gestalt zu finden ist und sie eine größere Höhe aufweisen. 
Auch wenn, insgesamt betrachtet, Unterschiede zwischen humanen und Schaf-
Bewegungssegmenten zu erkennen sind, kamen Kandziora et al. [60] zu dem Schluss, dass 
Schafbandscheiben ein respektables Modell darstellen. 
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Wilke et al. untersuchten in ihrer Studie [131] fünf komplette Wirbelsäulen von drei- bis vier-
jährigen Merino-Schafen hinsichtlich ihrer Morphologie und verglichen sie mit der humanen 
Wirbelsäule. Die untersuchten Schafwirbelsäulen bestanden aus einer größeren Anzahl ein-
zelner Elemente als die humanen und besaßen keine Doppel-S-Struktur. Die Wirbelkörper 
wiesen, ebenso wie die vom Menschen, eine ovale Struktur auf, bei der die Breite größer war 
als die Tiefe. Auch die keilförmige Gestalt der Bandscheiben war bei beiden ähnlich, jedoch 
beim Schaf stärker ausgeprägt. Des Weiteren besaßen auf Grund der Wirbelkörpergeometrie 
die Schafbandscheiben eine um 5 mm geringere Durchschnittshöhe (human 11-16 mm). Im 
zervikalen Bereich war es jedoch genau andersherum. Hier waren die tierischen Scheiben um 
1-2 mm höher. Bei Betrachtung der einzelnen Abschnitte der Säule wurde festgestellt, dass die 
größten geometrischen Ähnlichkeiten im thorakalen und lumbalen Bereich zu finden waren. 
Die lumbalen Wirbel hatten eine durchschnittliche (als Mittelwert über alle 7 lumbalen bzw. 
13 thorakalen Wirbel) Endplattenbreite von 32,1 mm (unten) und 28,2 mm (oben) sowie eine 
–tiefe von 19,5 mm (unten) und 19,8 mm (oben). Die thorakalen waren im Mittel 22,1 mm 
(unten) und 21,3 mm (oben) breit sowie 19,1 mm (unten) und 18,9 mm (oben) tief. Im lumba-
len und thorakalen Bereich wiesen die Säulen vom Schaf also ähnliche Morphologien wie die 
vom Menschen auf. Die größten Abweichungen waren dagegen im zervikalen Bereich zu fin-
den. Hier war beim Schaf die Bandscheiben- und Wirbelkörperhöhe, ebenso wie ihre Breite 
und Tiefe, am größten, wohingegen die höchsten humanen Wirbelkörper und Bandscheiben 
im lumbalen Bereich zu finden waren. Vor allem die Keilform der Wirbel wurde am Beispiel 
vom Wirbel C3 deutlich. Die Endplatten von C3 besaßen die Abmessungen (Breite × Tiefe) 
von 29,2 mm × 25,8 mm (oben) und 24,7 mm × 20,6 mm (unten).  
In einer weiteren Studie [130] widmeten sich Wilke et al. der Untersuchung der Beweglich-
keit (ROM) von Schafwirbelsäulen und ihrer Eignung als biomechanisches Modell für die 
humane Wirbelsäule. Dazu wurden 14 Säulen von vierjährigen Merino-Schafen (Durch-
schnittsgewicht 72.1 ± 7.3 kg) in einzelne Bewegungssegmente unterteilt und diese mittels 
einer speziellen Maschine mit Momenten in den drei anatomischen Hauptebenen belastet. 
Weiterhin wurden zwei unterschiedliche Steifigkeiten ermittelt, die ein Maß für die Nichtli-
nearität der verschiedenen Bewegungen bei unterschiedlichen Bewegungssegmenten darstell-
ten. Die ROM-Werte für die menschlichen Wirbelsäulen wurden aus verschiedenen Literatur-
stellen entnommen. Durch Vergleich mit den experimentell ermittelten Werten für die Schaf-
säulen wurde die Schlussfolgerung gezogen, dass Schafe als biomechanisches Modell, z.B. 
für das Gebiet der Wirbelsäulen-Implantatforschung, geeignet seien. Die größte qualitative 
Ähnlichkeit der ROM wurde für den craniocaudalen Bereich festgestellt. 
Eine weitere vergleichende Studie von Reid et al. beschäftigte sich mit dem Wasser- und 
Kollagengehalt, sowie der Kollagenorientierung unterschiedlicher Bereiche in Schaf- bzw. 
menschlichen Bandscheiben [90]. Es wurden von 3 Schafen 21 Scheiben untersucht und mit 
Literaturangaben von humanem Material verglichen. Der Kern-Wassergehalt von 86 % beim 
Schaf stellte eine ähnliche Größe dar, wie sie in der Literatur für den humanen Nucleus zu 
finden ist (78 %-83 %). In einer früheren Studie ermittelten Meakin und Hukins [78] einen 
Wassergehalt von 81 %, der noch dichter an dem humanen liegt. Auch der Wassergehalt des 
Faserrings mit 82 % - 74 % (von innen nach außen) zeigte eine ähnliche Größenordnung wie 
beim Menschen mit 82 % - 66 %. Hier war allerdings die Reduzierung über den Radius höher. 
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Der Kollagengehalt lag bei beiden Spezies bei 30 % respektive 33 % (human) im äußeren 
Faserring. Im Inneren Bereich differierten die Werte jedoch stärker. Die Faserorientierungen 
von menschlichen und tierischen Präparaten wiesen auch eine hohe qualitative Ähnlichkeit 
auf. Insgesamt wird in der Studie von Reid et al., unter Einbeziehung der Ergebnisse bzgl. der 
anatomischen Korrelationen von Wilke et al., geschlussfolgert, dass die Bandscheiben von 
Schafen sehr gut geeignet sind, um als Modell für das biomechanische Verhalten von huma-
nen Bandscheiben zu dienen.  
Im Mittelpunkt der Untersuchungen von Cain und Fraser standen die vaskuläre und skelettale 
Anatomie von zervikalen Schafbandscheiben um ihre Eignung bei der Erforschung von trau-
matischen und degenerativen Erkrankungen der humanen Wirbelsäule einschätzen zu können 
[18]. Dazu wurden Präparate von 7 zweijährigen Merino-Schafen genutzt. In einem Vergleich 
mit humanen Säulen wurde erkennbar, dass sowohl die relevanten knöchernen als auch die 
vaskulären Elemente beider Spezies deutliche Ähnlichkeiten aufwiesen. Die knöchernen 
Strukturen besaßen denselben charakteristischen Aufbau aus Körper, Neuralbogen, Gelenk-
fortsätzen, Facettengelenken, Foramen, …, wobei die hauptsächlichen Unterschiede für ihre 
biomechanischen Eigenschaften in den Abmessungen der einzelnen Anteile bestanden. Die 
vaskulären Strukturen unterschieden sich schon stärker, wobei jedoch ihre Funktionen und 
Eigenschaften vor allem im Bandscheibenbereich ähnlich waren. 
Zusammenfassend lässt sich aus diesen Studien schließen, dass sowohl die Gestalt der Schaf-
wirbelsäule und ihrer Komponenten als auch der Aufbau und die Versorgung der Bandschei-
ben eine große Ähnlichkeit mit den humanen Gegenstücken aufweisen. Bei einer Betrachtung 
der Belastungen, die auf die Säule wirken, fällt jedoch zunächst der Unterschied auf, dass 
beim Menschen einerseits die Gewichtskraft des Rumpfes eine axiale Last aufbringt, und an-
dererseits Muskelkräfte ihre aufrechte Position halten. Beim vierbeinigen Schaf dagegen 
„liegt“ die Wirbelsäule, so dass das Körpergewicht kaum axiale Kräfte verursacht. Allerdings 
müssen hier hohe Muskelkräfte aufgebracht werden, um dem Biegemoment, welches auf die 
Säule wirkt, entgegenzuwirken. Diese Zugkräfte wirken entlang der Achse und gewährleisten 
damit die horizontale Lage. Also wirken auch beim Schaf hauptsächlich axiale Lasten, so 
dass, nach dem Wolff’schen Adaptationsgesetz [134], die biologischen Strukturen sich ähn-
lich entwickeln und entsprechende mechanische Eigenschaften besitzen. Unter Beachtung 
dieser Aspekte erscheinen Bewegungssegmente von Schafen als geeignet, um in der vorlie-
genden Arbeit Verwendung zu finden. 
 
 
2.4 Experimentelle Untersuchungen der Bandscheibe 
Grundsätzlich gilt es bei der experimentellen Untersuchung zu unterscheiden, ob sie in vivo 
oder in vitro durchgeführt wird. Bei in vivo Experimenten werden Messungen im Lebewesen 
durchgeführt. Das können Druck-, Dehnungs-, Biegemessungen, etc. sein. Der Vorteil dabei 
besteht in der Aufnahme realer Messwerte unter realen Bedingungen. Es werden also bei-
spielsweise die tatsächlich wirkenden Kräfte in der Wirbelsäule beim Tragen bestimmter Las-
ten erfasst, wobei die Wechselwirkungen mit der physiologischen Umgebung ihren Einfluss 
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ausüben können. Dies wiederum kann auch wieder einen Nachteil darstellen. Da bei in vivo 
Versuchen die verschiedenen Einflussfaktoren auf eine Größe kaum zu separieren sind, ist 
eine gezielte Bestimmung bestimmter Eigenschaften häufig schwer zu realisieren. Beim ge-
nannten Bespiel wird die insgesamt in der Säule wirkende Kraft über instrumentierte Implan-
tate gemessen. Es ist damit nicht möglich, eine Unterscheidung der Anteile von Muskelkraft, 
Rumpfgewicht und Lastwirkung an der Gesamtreaktion vorzunehmen. Auch liegt in vivo kein 
spannungsfreier Zustand der Bandscheibe vor, so dass es schwierig ist unterschiedliche Mes-
sungen untereinander in Beziehung zu setzen. Eine weitere Einschränkung von Experimenten 
im Lebewesen besteht darin, dass natürlich keine Überbeanspruchungen erreicht werden dür-
fen. Dies ist nur bei in vitro Versuchen, also außerhalb des lebenden Organismus möglich. 
Diese Experimente sollten unter möglichst physiologischen Bedingungen durchgeführt wer-
den, was nur bedingt zu erfüllen möglich ist. Mit ihnen können jedoch gezielt Größen be-
stimmt, klar definierte Belastungen, Deformationen und Randbedingungen festgelegt oder 
auch Versagensgrenzen ermittelt werden. 
Für die in vitro Messungen von biologischem Material stehen verschiedene Methoden der 
klassischen Materialtestung, mit speziellen Einschränkungen, zur Verfügung. Beispielsweise 
sollten die Experimente mit Dehnungsgeschwindigkeiten in einem physiologisch sinnvollen 
Bereich, z.B. ` = 0,01 c*% für Knochen, durchgeführt werden [80]. Es können ganze biologi-
sche Einheiten, was in der Erfassung von Kenngrößen des Gesamtsystems resultiert, oder 
auch kleine Anteile des Systems, welche jedoch häufig schwierig zu extrahieren und zu unter-
suchen sind, mechanisch getestet werden. Dabei reicht die Bandbreite von uniaxialen oder 
biaxialen Kompressions- und Druckversuchen über Scher-, Torsions- und Biegeexperimente 
bis zu zeitabhängigen Relaxations- und Kriechversuchen. Moroney et al. beispielsweise un-
tersuchten das Belastungs-Deformationsverhalten von 35 zervikalen Bewegungssegmenten 
unter Kompressions-, Scher- und axialer Torsionsbelastung, sowie Flexions-, Extensions- und 
Seitneigungs-Bewegungen [83]. Für jede Belastungsart wurden die prinzipiellen als auch die 
gekoppelten Bewegungen gemessen und die Steifigkeiten bestimmt. 
Die experimentelle Untersuchung der Bandscheibe gestaltet sich an einer funktionellen Be-
wegungseinheit am einfachsten. Dadurch ist jedoch lediglich die Bestimmung von Reaktions-
kräften oder -momenten der gesamten Scheibe und somit aggregierter Materialkenngrößen 
möglich. Die Werkstoffeigenschaften der einzelnen Anteile bleiben unbekannt. Um diese 
feststellen zu können, müsste die Scheibe zerlegt werden. Die zerstörungsfreie Extraktion 
einzelner Lamellen (Single-Lamellar) sowie der Erhalt des Nucleus sind jedoch schwer zu 
bewerkstelligen, weshalb nur wenige Ergebnisse für sie vorliegen. Daher werden eher Regio-
nen des Faserrings über mehrere Lamellen hinweg (Multi-Lamellar) mechanisch untersucht.  
Experimente mit Single-Lamellen führten beispielsweise Holzapfel et al., Eberlein et al. und 
Skaggs et al. [30][49][118] durch. Bei Holzapfel et al. [49] wird die Gestalt und die mechani-
schen Eigenschaften von 11 lumbalen (L1-L2) humanen Scheiben bzw. ihrer einzelnen La-
mellen untersucht. Die gemittelten Elastizitätsmoduli der Lamellen aus vier unterschiedlichen 
Bereichen der Scheibe sind in Tabelle 2.1 aufgelistet. 
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Holzapfel et al. 2005 Skaggs et al. 1994 
Bereich Elow [MPa] 
Emedium 
[MPa] 
Ehigh 
[MPa] Bereich 
% 
[MPa] 
	 
[%] 
 
[MPa] 
Ventrolateral 
extern 5,96±6,1 32,5±12,1 77,6±20,0 Anterior extern 136±50 9,2±3,4 10,3±8,4 
Ventrolateral 
intern 3,79±2,6 13,9±8,1 27,5±12,5 Anterior intern 76±50 11,3±6,3 3,6±2,0 
Dorsal extern 8,01±6,5 24,1±12,3 64,8±48,6 Posterolateral 
extern 82±43 12,7±2,7 5,6±3,2 
Dorsal intern 3,80±5,0 14,0±8,6 31,2±19,8 Posterolateral intern 59±41 15,4±3,0 5,8±2,9 
Tabelle 2.1: Elastizitätsmoduli in [MPa] in Faserrichtung der Lamellen der ventrolateralen (zum Bauch, seitlich) und 
dorsalen (zum Rücken gelegenen) Bereiche bzw. der anterioren (:= ventral) und posterolateral (:= zum 
Rücken, seitlich) Bereiche, unterteilt in äußere und innere Region [49][118] 
 
Die Durchmesser der Lamellen variieren über ihre Längen hinweg und untereinander. Des 
Weiteren sind etwa die Hälfte aller Lamellen unvollständig und bilden keinen geschlossenen 
Umlauf. Für die Bestimmung der gemittelten Elastizitätsmoduli der vier Bereiche werden die 
nichtlinearen Spannungs-Dehnungs-Beziehungen durch je drei lineare Anteile approximiert. 
Für jeden Anteil kann nun der Modul, Elow, Emedium und Ehigh, als Verhältnis der Ingenieurs-
spannungs- zur Dehnungsdifferenz bestimmt werden. Die äußeren Lamellen sind generell 
steifer als die inneren und der Unterschied zwischen dorsalen und ventrolateralen ist nicht 
signifikant. Mit einer Deformationsgeschwindigkeit von 1 mm/min treten lediglich geringe 
Hysteresen auf, so dass das Material als quasi-elastisch angesehen werden kann. Auch die 
Veränderung der Dehnrate von 0,1 mm/min auf 10 mm/min resultiert in keinem nennenswer-
ten viskoelastischen Effekt. Die Veränderung der Steifigkeit und der Hysterese ist sehr gering. 
Die Autoren der Studie empfehlen, den hohen Elastizitätsmodul als Vergleichswert bei der 
Darstellung vom Faserringverhalten zu verwenden, da der entsprechende Spannungsbereich 
den physiologischen Belastungen entspricht. Frühere Untersuchungen der Materialeigenschaf-
ten von Skaggs et al. [118] ergaben im Schnitt fast doppelt so hohe Werte, verglichen mit 
Ehigh. Allerdings wurden hier einerseits sowohl ein anderes Element (L2-L3) als auch unter-
schiedliche Bereiche der Scheibe untersucht. Andererseits unterschied sich der für die  
E-Modul-Bestimmung verwendete Spannungsbereich von dem von Holzapfel et al. definier-
ten. Skaggs et al. setzten den tangentialen E-Modul bei 75 % der Versagensdehnung an. Diese 
differiert über die verschiedenen Proben, wohingegen Holzapfel et al. immer die gleichen 
Spannungsbereiche betrachten. Diese Differenzen der Testmethoden stellen mögliche Erklä-
rungen für die Unterschiede dar. Eberlein et al. untersuchten lediglich drei Single-Lamellen; 
zwei auf ihr Zugverhalten in Faserrichtung, eins zur Bestimmung der transversen Steifigkeit 
[30]. Für dieses wurde herausgefunden, dass die transverse Steifigkeit 100-200 fach geringer 
ist als die Steifigkeit in Faserrichtung. Der Schermodul wurde zu 0,5 MPa angegeben. Aus 
den Diagrammen der Spannungs-Dehnungs-Beziehungen in Faserrichtung lässt sich die Grö-
ßenordnung eines Elastizitätsmoduls nach obiger Definition bestimmen zu ~65 MPa. 
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Untersuchungen an Multi-Lamellaren Präparaten wurden häufiger durchgeführt: 
[2][4][28][35][37][81][127][135], … Bei diesen Experimenten wurden Regionen mit mehre-
ren Lamellen, die unterschiedliche Faserorientierungen haben, aus verschiedenen Bereichen 
der humanen Scheibe heraus präpariert. Anschließend wurden Zug-/Scherversuche in allen 
drei Raumrichtungen (Umlaufrichtung, Säulenachse, radial) durchgeführt. Elliott und Setton 
schnitten für die von ihnen durchgeführten sechzig Zugversuche rechteckige, dünne 
Präparatplatten aus dem anterioren Scheibenbereich, unterteilt in innere und äußere Region, 
heraus. Die längste Seite der Platten wies dabei in die zu untersuchende Belastungsrichtung 
(Umlauf = 1, axial = 2, radial = 3), so dass transverse Dehnungen über die jeweilige senkrech-
te Breite gemessen werden konnten. Damit entstanden fünf Gruppen von Präparaten (z.B. 
Gruppe 1-2: Belastung in Umlauf-, transverse Dehnung in axialer Richtung) [35]. Mit dieser 
Versuchsanordnung ermittelten sie über eine bilineare Modellanpassung die 
Elastizitätsmoduli (Mittelwert ± Standardabweicnung) im linearen Spannungs-Dehnungs-
Bereich von [l = 17,45 ± 14,29 |^(in Umlaufrichtung), [Y = 0,45 ± 0,25 |^  (in 
radialer Richtung) und [l = 0,82 ± 0,71 |^ (in axialer Richtung) für die äußere Region 
des Faserrings. Für die innere ergaben sich [l = 5,6 ± 4,67 |^  und [l = 0,96 ±1,17 |^. Eine signifikante Änderung der inneren zu den äußeren Moduli konnte lediglich 
für die Umlaufrichtung [l festgestellt werden. Weiterhin verdeutlicht die hohe Fluktuation 
der jeweiligen Standardabweichungen die Inhomogenität und die hohe Variationsbreite der 
mechanischen Eigenschaften von Bandscheiben. Basierend auf früheren Studien wurde der 
Schermodul als richtungsunabhängig zu G = 0,1MPa gesetzt. Elliott et al. stellten weiterhin 
fest, dass die ermittelten Elastizitätsmoduli und Querkontraktionszahlen nicht den Anforde-
rungen der Symmetrie für ein lineares, orthotropes Materialverhalten erfüllten. Sie erklärten 
dies durch nichtlineare Zug-Druck-Phänomene und der nichtlinearen Spannungsreaktion bei 
aufgebrachter Dehnung. Wu und Yao führten bereits früher Multi-Lamellare Experimente 
durch, wobei der Ausschnitt durch den gesamten Anulus Fibrosus und über seine gesamte 
Höhe verlief [135]. Die Richtung der Dehnung entsprach der Transversalorientierung, so dass 
alle Faserbündel des Blocks unter ihrem jeweiligen Winkel zur Transversalebene belastet 
werden. Für die Elastizitätsmodul in den Haupt-Faserrichtungen konnte aus ihrem Spannungs-
Dehnungs-Diagramm auf Werte von 530 psi bzw. 600 psi geschlossen werden. Dies ent-
spricht einem Wert von 3,6 MPa bzw 4,1 MPa. Michalek et al. untersuchten das Scherverhal-
ten und die -eigenschaften mehrerer Lagen von Faserbündeln und ihrer Verbindungen unter-
einander [81]. Sie fanden heraus, dass der transverse Schermodul ein ~1,6-fach höheres Aus-
maß in den Lagen mit der Richtung der Kollagenfasern als in den querverlaufenden besitzt. 
Auch die Dehnungen in den Lagen mit Faserorientierung senkrecht zur Belastungsrichtung 
waren größer als die in den Lagen, die tangential zur Richtung der Belastung orientiert waren. 
Des Weiteren ergab ihre Untersuchung, dass sich bei physiologischer Scherbelastung die Fa-
sern linear verhalten. Die radialen Eigenschaften des Faserrings untersuchten Fujita et al. ex-
perimentell [37]. Sie ermittelten für diese Orientierung Spannungs-Dehnungs-Kurven, die 
einen anfänglich nichtlinearen Verlauf nahmen, gefolgt von einer linearen Region und einem 
abschließenden Versagensbereich. Nach Bestimmung der Streckgrenze wird bei 70 % diesen 
Wertes eine Tangente an die Kurve gelegt und dadurch der radiale E-Modul bestimmt. Damit 
ergab sich ein Mittelwert mit Standardabweichung aller Versuche (183 Präparate) von 
0,47 ± 0,33 MPa. Zwischen anterioren und posterioren Bereichen konnten sie keinen signifi-
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kanten Unterschied feststellen. Jedoch wurden Unterschiede in radialer Richtung erkannt. Die 
Präparate mittlerer Schichten waren steifer ([Y = 0,64 ± 0,46 |^) als die von äußeren 
und inneren Schichten ([Y = ~0,44 |^) und versagten früher. Von Ebara et al. wurden 
Multiple-Schicht Präparate des anterioren und des ventrolateralen Bereichs, die in der für 
Zugversuche üblichen Hantelform mit Längsachse in Umfangsrichtung des Faserrings präpa-
riert waren, untersucht [28]. Sie erzielten Werte zwischen 5 MPa und 50 MPa, je nach Region 
und Schicht, für die tangentialen E-Moduli in Umfangsrichtung. Ihre Variationen folgten dem 
gleichen Muster wie oben bereits beschrieben. Wagner und Lotz führten Zugversuche und un-
/confined compression-Tests in axialer, radialer und Umfangsrichtung durch [127]. Sie ver-
wendeten in ihrem Materialgesetz die Querkontraktionszahlen \&% = 0,33 und \)% = 0,14 . 
Adams und Green untersuchten vertikale Schnitte des Faserrings und stellten fest, dass das 
Durchtrennen der Lamellen, und damit der Fasern, negative Auswirkungen auf den Wider-
stand gegen Verformung hat [4]. Unversehrte, kontinuierlich verlaufende Fasern und die In-
teraktionen zwischen Fasern und Matrix besitzen einen großen Einfluss auf die Festigkeit der 
gesamten Scheibe. In einer zweiten Untersuchung [40] fand die Arbeitsgruppe heraus, wel-
ches Ausmaß die ultimative Zugfestigkeit ihrer Proben annehmen konnte und welche  
E-Moduli sich bei unterschiedlichen Präparatgeometrien und Lokalitäten im Ring ergaben. 
Acaroglu et al. erzielten bei ihren Versuchen geringere E-Moduli in Umlaufrichtung (Mittel-
werte zwischen Ecirc = 5-20 MPa je nach Region) als die meisten anderen hier aufgeführten 
Studien. Dabei traten in der anterioren Region generell höhere Werte auf als in der 
posterioren, wobei bei beiden die Moduli von außen nach innen abnahmen. Auch in dieser 
Studie waren die Standardabweichungen immens [2]. 
Die Diskrepanzen zwischen den Single-Lamellar und den Multi-Lamellar Versuchsergebnis-
sen erklären einige Autoren durch die verschiedenen Faserorientierungen der unterschiedli-
chen Schichten. Bei Single-Lamellar Präparaten erfolgt der Versuch in der Faserrichtung ei-
ner Lamelle, so dass für diese ein maximaler E-Modul erhalten wird. Bei Versuchen mit meh-
reren Schichten werden mehrere Lamellen nahezu parallel verlaufen. Aber es werden ebenso 
weitere, kreuzende Lamellen existieren. Liegen deren Fasern zu der Belastungsrichtung ver-
dreht, wird ihr Beitrag zur Spannungs-Dehnungs-Beziehung minimal, so dass der aggregierte 
E-Modul geringer sein wird als bei den Single-Lamellar Experimenten. Erfolgt die Belastung 
in axialer Richtung und wird ein Elastizitätsmodul in Umfangsrichtung bestimmt, so stimmt 
dieser nicht mit den Faserrichtungen überein und wird sich von dem E-Modul in Faserrich-
tung unterscheiden. Auch die verschiedenen Ergebniswerte der Multi-Lamellar Versuche un-
tereinander können auf unterschiedlich große Proben mit unterschiedlichen Anzahlen an 
Schichten mit verschiedenen Faserorientierungen zurückgeführt werden. Je mehr Schichten 
im Testobjekt existieren desto höher ist die Anzahl an unterschiedlichen Faserausrichtungen. 
Daher ist es sinnvoller, bei Betrachtung von Proben mehrerer Schichten auf Grund der sich 
kreuzenden Lamellen und Faserbündeln ein orthogonales System aus axialen, radialen und 
umlaufenden Orientierungen anzusetzen. Zusätzlich zu den Beeinflussungen verschiedener 
Faserrichtungen und der betrachteten Region im Faserring können äußere Einflüsse, wie un-
zureichende Hydration [2], oder die variierenden Zusammensetzungen und Eigenschaften 
biologischer Materialien zu unterschiedlichen Resultaten führen. 
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Das mechanische Verhalten des Nucleus Pulposus ist eher selten Gegenstand von experimen-
tellen Untersuchungen. Zum Einen gestaltet es sich schwierig, den Kern zerstörungsfrei aus 
der Bandscheibe zu extrahieren und aussagekräftige, mechanische Untersuchungen des gela-
tinösen Materials unabhängig seiner Wechselwirkungen zu den anderen Komponenten durch-
zuführen. Zum Anderen gilt die weitverbreitete Ansicht, dass der Nucleus als ein inkompres-
sibles Fluid anzusehen ist. Nichtsdestotrotz wurde sein Belastungs-Deformations-Verhalten 
von einigen Autoren untersucht, z.B. [56][117]. Von Iatridis et al. wird der Nucleus der Band-
scheibe dahingehend untersucht, ob sie eher fluides oder ein Festkörperverhalten aufweist. 
Das Fluid-Charakteristikum wird allgemein dahingehend gedeutet, dass das Material die Ei-
genschaft besitzen muss, seine Gestalt ohne Einwirkung von Spannungen zu verändern und 
seiner Umgebung anzupassen. Im Gegensatz dazu behalten nichtbelastete Festkörper ihre Ge-
stalt. Jede gestaltändernde Deformation wird durch kontinuierliche Spannungseinwirkung 
hervorgerufen. Aber biologische Materialien bestehen sowohl aus Flüssigkeit als auch Fest-
stoffen. Daher können sie nur überwiegend Festkörper- oder überwiegend Fluid-
Charakteristiken aufweisen. In Relaxations-Experimenten zeichnen sich fluide und solide 
Materialien durch unterschiedliche Reaktionen aus. Die Spannung eines elastischen Festkör-
pers bleibt konstant bei einem Maximalwert. Die eines viskoelastischen Festkörpers sinkt und 
strebt einem Grenzwert ungleich Null entgegen, wohingegen sie bei einem viskoelastischem 
Fluid auf Null zurückgehen wird. Als Ergebnisse der Scher-Versuche trafen Iatridis et al. die 
Entscheidung, dass sich der Kern bei hohen Verformungsraten wie ein viskoelastischer Fest-
körper verhält, und sie bei niedrigen Raten ein viskoelastisches Fluid-Verhalten aufweist. 
Wird die Bandscheibe als aus einem einzigen Material bestehend und ohne Vorzugsrichtun-
gen angenommen, kann ihr mechanisches Verhalten als isotrop und somit über einen Elastizi-
tätsmodul (z.B. E = 3-10 MPa [87]) sowie eine Querkontraktionszahl definiert werden. Dieses 
Vorgehen macht jedoch nur dann Sinn, wenn das nichtlineare, viskoelastische Verhalten der 
Scheiben bei der Wirbelsäulenuntersuchung lediglich eine untergeordnete Rolle einnimmt. 
Vor allem in älteren Studien oder auch bedingt bei Mehrkörpersimulationen, bei denen die 
ganzheitliche Betrachtung der Reaktionen meist mehrerer Bewegungssegmente unter Einbe-
ziehung verschiedener Rand- und Kontaktbedingungen, beispielsweise der Facettengelenke, 
Bänder und Muskeln im Fokus der Untersuchung steht, ist dies zu finden.  
Die für eine möglichst realistische Untersuchung benötigten Belastungen und Bewegungs-
möglichkeiten können einerseits berechnet oder aber auch in vivo gemessen werden. Sollen 
beispielsweise die in der Wirbelsäule wirkenden axialen Kräfte bestimmt werden, so kann 
dies über Berechnung der inneren Kräfte infolge Rumpfgewicht, welches als prozentualer 
Anteil des Gesamtkörpergewichts abgeschätzt wird, und der Muskelkräfte, die eine bestimmte 
Bewegung oder auch nur die aufrechte Körperposition ermöglichen, erfolgen. Mit diesen Be-
rechnungen, die zum großen Teil auf Schätzungen basieren, wird es schwierig, komplexe Be-
wegungsabläufe darzustellen. Mit der in vivo Messung, sowie der zusätzlichen Kombination 
mit mathematischen und numerischen Modellen, wird dies ermöglicht. Calisse et al. bestimm-
ten mit einem FE-Modell und einem Vergleich von durch in vivo Messung erhaltenen Säu-
lenkräften die Rumpfmuskelkräfte [19]. Mit Hilfe eines instrumentierten Fixateurs wurden die 
Belastungen bei bestimmten Bewegungen aufgenommen. In einem vereinfachten FE-Modell 
eines Wirbelsäulenabschnitts mit Fixateur wurden anschließend die simulierten Muskelkräfte 
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variiert, bis eine Übereinstimmung mit den Messwerten erzielt wurde. Diese Kräfte konnten 
anschließend, mit leichter Variation bis sich der physiologisch korrekte intradiskale Druck 
und die Säulengestalt einstellten, in einer Simulation ohne Fixateur angewendet werden. Die 
Bestimmung der nicht messbaren Muskelkräfte über einen Vergleich bzw. eine Berechnung 
mittels FE-Modellen wurde später von Rohlmann et al. erweitert und verfeinert [93]. Es wur-
de ein Modell genutzt, dass das mechanische Verhalten des Säulenabschnitts präziser darstel-
len konnte, und eine größere Bandbreite an Bewegungsmöglichkeiten untersucht. Auch Wilke 
et atl. nutzten für einen Vergleich von in vitro erhaltenen Werten mit in vivo Messdaten einen 
Fixateur [132][133]. Die Untersuchungen ergaben, dass es generell möglich ist, die physiolo-
gisch wirkenden Belastungen und en Drücke mittels Experimente anzunähern bzw. ihr quali-
tatives Verhalten wiederzugeben. Dabei stellte sich für verschiedene Bewegungen ein unter-
schiedlich hohes Maß an Übereinstimmung ein. Da die in vivo Messungen mit einem Fixateur 
an der Wirbelsäule nicht die direkt im Inneren wirkenden Kräfte und Momente wiedergeben 
konnten, verwendeten Rohlmann et al. einen instrumentierten Wirbelkörperersatz, der ver-
schiedenen Probanden implantiert wurde. Er bestand aus sechs Kräfte-Sensoren, einer induk-
tiv zu versorgenden Stromquelle und der Telemetrie zur Messwertübertragung. Dadurch war 
es möglich, die Kräfte und Momente im Körper in allen Raumrichtung direkt aufzuzeichnen. 
Das Design und einige Experimentergebnisse sind in [94–96] beschrieben. Die geringsten 
Kompressionskräfte ergaben sich im Liegen mit unter 100 N bei einem durchschnittlichen 
Körpergewicht von ~70 kg. Sitzen und Stehen resultierte in Reaktionskräfte zwischen 150 N 
und 450 N. Bei verschiedenen Bewegungen variierten die gemessenen Belastungen stark. 
Maximale Kräfte ergaben sich beim Heben der Arme (~700 N gegen Widerstand). Bei Flexi-
on (Vorbeugen des Oberkörpers) wurde ein Anstieg der Kompressionskräfte von über 200 % 
bzgl. der Kräfte im Stand verzeichnet. Eine Extension dagegen führte sogar zu einer Redukti-
on der Kompressionskräfte in der Säule. Die Richtung der Reaktionskräfte war annähernd 
identisch mit der lokalen Säulenrichtung. Die Momentermittlung für Biegung und Torsion 
ergab Werte unterhalb 4-5 Nm.  
Bei in vivo Messungen ist allerdings immer zu berücksichtigen, ob die Messung selbst nicht 
bereits das Ergebnis verändert. Das Messinstrument kann beispielsweise die mechanischen 
Gegebenheiten oder das Verhalten des Patienten verändern. Es ist also auch bei Messungen 
im lebenden Organismus unerlässlich, die Umstände, unter der die Messungen durchgeführt 
werden, und die zu erzielenden Größen kritisch zu betrachten. 
 
 
2.5 Modellerstellung von Bewegungssegmenten 
Um das mechanische Verhalten von Bandscheiben oder funktionellen Bewegungseinheiten 
bzw. -segmenten mit Hilfe der Finiten Elemente Methode und entsprechend definierten Mate-
rialgesetzen simulieren zu können, ist es notwendig, ein Finite Elemente Netz zu erstellen. 
Dieses kann direkt über Eingabe von Koordinatenpunkten definiert werden, oder es kann ein 
geometrisches (Fest-) Körpermodell erstellt werden, welches anschließend mittels finiter 
Elemente vernetzt wird. Dabei existieren verschiedenste Möglichkeiten die Dimensionen der 
zu untersuchenden Komponenten festzulegen. Die Variationsbreite reicht von der Betrachtung 
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achsensymmetrischer, zweidimensionaler [79][113] oder zylindrischer, dreidimensionaler 
Modelle [52][76] über die Definition unterschiedlich komplexer, idealisierter Strukturen 
[8][29][44][61][71][85][115][129][136]. mit eventuellen Symmetrien zur Transversal- 
und/oder Sagittalebene [82][84][105][106][117][137] bis hin zu Modellen, die eine anatomie-
gerechte Form [47][74][110] besitzen. Sollen die Konturen der Bandscheibe annähernd phy-
siologisch, und nicht nur approximiert, gestaltet werden, ist es unumgänglich, dies auf Basis 
bildgebender Verfahren zu vollziehen. Auch hier wird unterschiedlichen Ansätzen nachge-
gangen. In einfachen Modellen werden aus den Bildern erhaltene Abmessungen vorgegeben 
(z.B. Breite, Höhe, Tiefe) um daraus Netze oder Solids mit einer angenommen Kontur zu ge-
nerieren. Diese besitzen meist gerade Begrenzungslinien und scharfe Kanten bzw. rechtecki-
ge/konstante Winkel. Weiterhin existieren Modelle, bei denen die Kontur eines Transversal-
schnitts der Scheibe oder der Kanten der Wirbelkörper vorliegt, so dass darauf aufbauend die 
Bandscheibe durch Extrusion dieser Ebene in die Höhe, mit geraden oder gekrümmten Kanten 
als Seitenflächen, erstellt wird, z.B. [71]. Es entstehen plane Scheibenoberflächen, die parallel 
oder auch zueinander geneigt eine idealisierte proximale und distale Begrenzung vorgeben. 
Andere Modellierungen nutzen die Daten der bildgebenden Verfahren um eine möglichst kor-
rekte Kontur zu erstellen. Da jedoch dreidimensionale Strukturen über die mitgelieferte Her-
steller-Software der CT- und MRT-Hersteller lediglich dargestellt, jedoch nicht bearbeitet 
werden konnten [120], musste diese Aufgabe meist mittels intern erstellter Routinen (z.B. mit 
Hilfe von Matlab oder Patran [88], …), die über Graustufendifferenzierung, RGB-Tupels, …. 
eine Segmentierung ermöglichten, gelöst werden [24][89]. Die weitere Bearbeitung konnte 
beispielsweise über kommerzielle CAD- (SolidWorks, Catia, …) oder NURBS-Software 
(Rhino, …) erfolgen. Mittlerweile existieren jedoch auch kommerzielle Programme, die spe-
ziell auf die Erstellung dreidimensionaler Körper aus CT- oder MRT-Daten ausgelegt sind 
(Amira [47][61], SliceOmatic [5], Mimics [51], VTK [69][124][128]). In der vorliegenden 
Arbeit sollen die unterschiedlichen Modellierungsansätze kurz an Hand einiger Beispiele auf-
gezeigt werden. 
Little et al. erstellten ein Finite Elemente Modell auf Basis der Fotografie eines Leichnam-
Transversalschnitts. Mittels einer Matlab-Routine wurde die äußere Kontur erfasst und über 
einen iterativen Prozess die Höhe einer unbelasteten Bandscheibe so bestimmt, dass sie bei 
simulierter Belastung mit den Höhen einer in vivo belasteten Bandscheibe übereinstimmten. 
Über Brick-Elemente wurde die Anulus-Grundsubstanz, über Rebar-Elemente die Fasern de-
finiert. Jede Lamellenschicht entspricht dabei einer umlaufenden Elementreihe. Es ergibt sich 
eine idealisierte Struktur mit scharfen Ecken und Kanten sowie glatten Oberflächen (s. Abb. 
2.8 li.) [71]. 
Eberlein et al. nutzten einen CT-Datensatz der knöchernen Struktur eines Wirbelsäulenab-
schnitts zur Erstellung von FE-Netzen. Mit Hilfe der Software Patran 2001 wurde für den L2-
Wirbel ein Netz, bestehend aus 3690 bzw. 8018 Tetraeder-Elementen, erstellt. Die knorpelige 
Endplatte und der Anulus Fibrosus wurden durch Ausfüllen des Zwischenraums der knöcher-
nen Struktur mit Hexaeder-Elementen approximiert. Der Ring besteht aus 24x4x8 Hexaedern, 
so dass eine Lamelle je einer Reihe aus 24 Elementen in Umlaufrichtung mit einer Höhe von 
8 Elementen entspricht. Damit ergab sich ein Anulus-Netz mit scharfen Kanten und gleich-
mäßig ausgerichteten Elementen, aufgebaut aus 4 Lamellen mit je einer Breite von einem 
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Element. Die Ober- und Unterfläche passte sich jedoch gut an die Kontur der Endplatten an. 
Der Innenraum, der den Nucleus Pulposus wiedergibt, wurde mit unsortierten Hexaedern auf-
gefüllt (s. Abb. 2.8 re.) [29]. 
 
 
Abb. 2.8: Idealisierte Strukturen des Anulus und Nucleus von:  
li. Little et al. [71]; re. Eberlein et al.  [29] 
 
Karajan nutzte MRT-Scans und das Software Paket Amira, um die Gestalt der Bandscheiben 
anzunähern (s. Abb. 2.9) [61]. Auf Grund zu geringer Auflösung, um die exakte Weichteil-
struktur mittels der Visualisierungssoftware alleine wiedergeben zu können, wurde ihre Form 
mit Hilfe eines 3D-CAD Programm aufgebaut. Die äußere Kante der Wirbelkörper wurde in 
axialer Richtung, mit einer konvexen Wölbung versehen, extrudiert und die somit entstande-
nen Seitflächen mit ebenen, zueinander geneigten transversalen Deckflächen versehen. Damit 
ergibt sich eine idealisierte Struktur der Bandscheibe mit planen Deckplatten und regelmäßi-
gen seitlichen Begrenzungen. 
 
 
 
Eine physiologische Modellierung wurde von Helfenstein realisiert [47]. Ein CT-Datensatz 
eines Bewegungssegments wurde in die Visualisierungssoftware Amira importiert. Hiermit 
Abb. 2.9:  Prozess der Bandscheiben-Generierung basierend auf MRI-Daten bei Karajan [61]; zunächst werden die 
seitlichen Umrisse durch Splines angenähert, anschließend werden diese in axialer Richtung angehoben 
und die entstandenen Seitenflächen mit ebenen Deckflächen abgeschlossen 
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erfolgten die Segmentierung der knöchernen Anteile und die Generierung von polygonalen 
Volumenelementen. Das Weichteilgewebe ist in CT-Bildern nicht sichtbar. Daher, und um die 
dreidimensionalen Wirbelkörpermodelle weiter zu bearbeiten, wurde die Software Geomagic 
angewendet. Mit ihr ist es möglich, die Polygonkörper in ein Format umzuwandeln, dass in 
ein FE-Programm importiert werden kann. Auch kann mit dem Programm mit relativ einfa-
chen Mitteln eine Oberflächenbearbeitung durchgeführt werden, um Einschlüsse und andere 
Unregelmäßigkeiten, die bei der Segmentierung in Amira entstanden sind, zu beheben. Des 
Weiteren erfolgt hier die Generierung des Kerns und des Faserrings. Dazu werden die knö-
chernen Anteile bis auf die gegenüberliegenden Endplatten entfernt. Diese dienen somit als 
die obere und untere Scheibenoberfläche und gewährleisten eine optimale Anpassung an die 
Endplattengeometrien der Wirbelkörper. Nach Verbinden dieser Oberflächen und Ausfüllen 
des Zwischenraums entstand die Bandscheibe mit einer guten Näherung an die reale Anato-
mie. Alle Komponenten wurden anschließend im Step-Format in Abaqus eingefügt. Die 
Scheibe wurde, basierend auf Literaturwerten, in die Anteile Ring und Kern unterteilt, so dass 
der Nucleus 55 % der Fläche einnahm und die verbleibende äußere Fläche, partitioniert in 
zehn Schichten, den lamellaren Anulus darstellte. 
 
 
Abb. 2.10: Draufsicht auf eine generierte Bandscheibe;  
li. Kontur zur Unterteilung in Nucleus und Lamellen, re. entstandene Struktur [47] 
 
Die verschiedenen Modellierungsansätze weisen jeweilige Vor- und Nachteile auf. Symmetri-
sche Modelle sind einfacher zu erstellen und auf Grund der Betrachtung von lediglich Antei-
len (Hälfte oder Viertel der Bandscheibe) des Modells reduziert sich der nötige Rechenauf-
wand beträchtlich. Damit gewinnen sie einen großen Zeit- und Leistungsvorteil. Allerdings 
werden durch die Idealisierung die Genauigkeit und die Darstellung der Lösungen reduziert. 
Auch finden bei ihnen mögliche Einflüsse auf Grund der Unregelmäßigkeit der biologischen 
Strukturen und der Interaktionen der verschiedenen Komponenten keine oder eine zu geringe 
Berücksichtigung. Die Bandscheibe variiert in ihren Abmessungen und ihrem Aufbau, so dass 
für eine möglichst genaue Darstellung des mechanischen Verhaltens unter Einfluss verschie-
denster materieller und geometrischer Parameter eine anatomiegerechte, physiologische Mo-
dellierung erstellt werden sollte. Welche Art von Modell Verwendung findet, ist damit also 
immer abhängig des gewünschten Komplexitätsgrades, der vorhandenen Rechenleistung und 
der geforderten Genauigkeit der Ergebnisse. 
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2.6 Die Finite Elemente Methode 
Die Finite Elemente Methode (FEM) ist ein numerisches Näherungsverfahren, das ursprüng-
lich zur Lösung von Festkörper-Problemen eingeführt wurde. Es stellt ein Werkzeug zur Mo-
dellierung des Verhaltens von Materialien dar. Auf Grund ihrer universellen Einsetzbarkeit 
zur Bestimmung von Spannungs- und Deformations-Zuständen hat sich die FEM auf ver-
schiedenste wissenschaftliche Gebiete ausgeweitet. Mittlerweile gehört es auch in der Biome-
chanik zum Standardverfahren, die Reaktionen der biologischen Materialien auf mechanische 
Belastungen mit Hilfe einer derartigen numerischen Approximationsmethode zu simulieren.  
Das Grundprinzip der Finiten Elemente Methode besteht in der Unterteilung eines Kontinu-
ums in eine endliche Anzahl kleiner Bereiche, die finiten Elemente. Sie stehen an ihren En-
den, den Knoten, miteinander in Verbindung, wobei über diese auch die Einzelverschiebun-
gen und Lasten übertragen werden. Den einzelnen Elementen können verschiedene Eigen-
schaften zugewiesen werden. Dadurch ergibt sich die Gesamtsteifigkeit des Systems. Nach 
Festlegung des Verhaltens der Elemente über Materialgesetze kann so die Reaktion des Ge-
samtsystems aus den Reaktionen der einzelnen Elemente bestimmt werden [102]. Entspre-
chend gestaltet sich die Vorgehensweise bei einer Finiten Elemente Analyse (FEA). Zunächst 
wird das zu untersuchende Kontinuum in miteinander verbundene Elemente unterteilt, so dass 
ein Gitternetz entsteht. Durch die Größe der einzelnen Elemente und ihre Gestalt (Tetraeder, 
Quader, …) kann die Güte der Lösung wesentlich beeinflusst werden. Im Anschluss an die 
Diskretisierung der Struktur erfolgt die Auswahl der Ansatzfunktionen für die Elemente bzw. 
-knoten. Mit ihnen wird der Verlauf der Zustandsgrößen innerhalb eines Elements approxi-
miert. Diese Funktionen werden häufig auf Grund ihrer Integrier- und Differenzierbarkeit als 
Polynome höherer Ordnung gewählt. Die Koeffizienten der Polynome geben beispielsweise 
bei der Festigkeitsberechnung die Knotenverschiebungen wieder. Diese Verschiebungen und 
die wirkenden Knotenkräfte werden über jeweilige Element(steifigkeits-) Matrizen miteinan-
der in Beziehung gesetzt. Nach Transformation in das globale Koordinatensystem werden die 
Elementmatrizen und -gleichungen zur Systemmatrix und -gleichungen assembliert. Im An-
schluss an die Festlegung der Randbedingungen (Verschiebungen, Kraftwirkung, …) können 
die Unbekannten, z.B. die Verformung des Systems aus den Knotenverschiebungen, bestimmt 
werden [63]. 
Die Finite Elemente Methode weist allerdings auch verschiedenste Limitierungen bei der 
Wiedergabe des mechanischen Verhaltens von Systemen auf. Insbesondere dann, wenn das 
System aus unterschiedlichen Materialien aufgebaut ist, die jeweils eigene Eigenschaften be-
sitzen und zusätzlich noch die Wechselwirkungen untereinander Berücksichtigung finden 
müssen. Auch werden die das Problem beschreibenden mathematischen Modelle, die häufig 
aus einem System gekoppelter, nichtlinearer, partieller Differentialgleichungen bestehen, 
durch die FEA lediglich angenähert. Entsprechend sind auch die Lösungen der aus dem Ge-
samtproblem resultierenden diskretisierten Differentialgleichungen im Gegensatz zu einem 
analytischen Verfahren, bei dem zu jedem Problem bei unbegrenzter Rechenzeit eine exakte 
Lösung existiert, lediglich Approximationen. Die Finite Elemente Methode stellt ein Nähe-
rungsverfahren dar, so dass eine kritische Betrachtung der gelieferten Ergebnisse unumgäng-
lich ist, sie benötigen einer Validierung. Dies kann durch Vergleich mit experimentell ermit-
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telten Ergebnissen erfolgen. Je exakter dabei die Modifikationen eines real nachzuweisenden 
Phänomens einzig durch Variation der Parameter ohne Strukturveränderungen reproduziert 
oder prognostiziert werden können, desto höher ist die Gültigkeit der numerischen Approxi-
mation. Ein weiterer wichtiger Punkt besteht in der Notwendigkeit, bei der Definition der zu 
lösenden Fragestellung ein konkretes Ziel vorzugeben, exakte Randbedingungen und 
Geometrien festzulegen sowie physikalisch und materiell stimmige Annahmen für die Durch-
führbarkeit der Simulation zu treffen. Es können für ein und dieselbe Fragestellung viele von-
einander differierende Modellierungen existieren. Dabei ist eine höhere Komplexität des Mo-
dells, welche einen größeren Bereich möglicher zu lösender Probleme abdeckt, nicht unbe-
dingt von Vorteil. Eine größere Komplexität hat auch wiederum eine höhere Anzahl von Zu-
standsgrößen, Materialparametern und Wechselwirkungen aller Einflussgrößen zur Folge. 
Dass eine allgemeingültige Berücksichtigung aller in einem System wirkenden Größen (me-
chanische, chemische, thermische, elektrische, …) stattfinden kann, ist also eher die Ausnah-
me als die Regel. 
Die Schwierigkeit bei der Durchführung einer numerischen Approximation besteht vor allem 
in der Definition der relevanten Materialeigenschaften und -gesetze. Es gilt abzuwägen, wel-
che Größen Berücksichtigung finden müssen und wie ihre Beziehungen untereinander sind. 
Soll beispielsweise das Spannungs-Deformationsverhalten infolge von impulsartigen Belas-
tungen bei biologischen Weichteilmaterialien wiedergeben werden, so sind dessen Diffusi-
onseigenschaften von geringer Bedeutung. Wird jedoch eine Deformation über einen längeren 
Zeitraum aufgebracht, so müssen die zeitabhängigen Reaktionen des Materials berücksichtigt 
werden. Es ist also notwendig die Beschreibung des Verhaltens individuell auf das Material 
und die darzustellende Fragestellung anzupassen. 
 
 
2.7 Materialgesetze zur numerischen Modellierung von Bandscheiben 
Das Verhalten einer funktionellen Bewegungseinheit bei ihrer Belastung kann durch Materi-
algesetze beschrieben werden. Diese konstitutiven Gleichungen stellen eine mathematische 
Beziehung zwischen den durch die Belastung hervorgerufenen Spannungen und Verformun-
gen her. Sie gewähren also einen Einblick in die im Inneren der Scheibe herrschenden Zu-
stände. Die konstitutiven Gleichungen bieten weiterhin den Vorteil, dass sie relativ gut in Fi-
nite Elemente Programme implementiert werden können. Es können somit makroskopische 
Ursachen (externe Kräfte, Momente, Deformationen, …) und mikroskopische Resultate 
(Spannungsverteilung, Verformungszusammenhänge, …) simuliert werden und umgekehrt. 
Die gängigsten Materialgesetze zur Beschreibung des biomechanischen Verhaltens von Be-
wegungssegmenten, funktionellen Bewegungseinheiten oder der alleinigen Bandscheibe be-
ruhen auf kompositären, kontinuumsmechanischen, viskoelastischen, poroelastischen oder 
biphasischen Ansätzen. Auch Kombinationen dieser verschiedenen Grundmodelle finden 
Anwendung bei der Modellerstellung. Wichtig ist dabei vor allem, dass die grundlegenden 
Eigenschaften von biologischen Geweben Berücksichtigung finden. 
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Das charakteristische mechanische Verhalten einer funktionellen Bewegungseinheit beruht 
hauptsächlich auf dem Verhalten des Anulus Fibrosus und seiner Interaktion mit dem Nucleus 
Pulposos. Dabei spielen vor allem der Aufbau und die Struktur des Faserrings eine tragende 
Rolle. Die ihm obliegenden physiologischen Aufgaben kann der Ring einzig auf Grund des 
Zusammenspiels seiner einzelnen Komponenten ausführen. Die Lamellen beschränken die 
Expansion des gallertigen Kerns auf Grund ihrer hohen Zugfestigkeit in Umfangsrichtung. 
Zusätzlich ist der Ring in der Lage, die axialen Druckkräfte und Momente aufzunehmen. Die 
in seine Struktur eingelagerten Glykosaminoglykane binden Flüssigkeit, so dass er zum Teil 
inkompressible Eigenschaften aufweist. Je nach Fragestellung ergeben sich Modelle unter-
schiedlicher Komplexität zur Nachbildung seiner mechanischen Eigenschaften (s. Kapi-
tel 2.1).  
Die auf einer konstitutiven Beschreibung der Zusammenhänge beruhenden Materialgesetze 
geben dabei die bei Belastung auftretenden Spannungen und Verzerrungen wieder. Die ersten 
komplexeren Ansätze zur Darstellung des Verhaltens beruhen auf der separaten Beschreibung 
der einzelnen Strukturen, die miteinander in Interaktion stehen. Sie fassen den Ring als 
Komposit auf, welches aus einer Grundsubstanz mit eingelagerten Verstärkungselementen, 
den Fasern, aufgebaut ist. Mit Verbesserung der Computerleistung und der Einbettung der 
Gesetze in Finite Elemente Programme haben sich hauptsächlich Modellierungen von funkti-
onellen Bewegungseinheiten etabliert, die auf einer kontinuumsmechanischen Auffassung der 
Faserringanteile basieren. Dadurch wurde es möglich, immer detailreichere strukturelle Dar-
stellungen der Bandscheibe zu generieren. Die Kontinuumsmechanik wurde ursprünglich ge-
nutzt, um die Vorgänge bei unbelebter Materie nachbilden zu können. Im Gegensatz zu biolo-
gischen Materialien sind diese überwiegend homogen aufgebaut und weisen meist wenig re-
levante Umbauprozesse auf. Die Übertragung der klassisch genutzten Materialgleichungen 
auf die belebte Welt war dementsprechend einem langwierigen Entwicklungsprozess unter-
worfen. Zunächst wurde das ganzheitliche Verhalten der Bandscheibe simuliert. Dabei wur-
den ihre Eigenschaften als isotrop angenommen. Auch kamen hier bereits hyperelastische 
oder auch viskoelastische Materialgesetze zur Anwendung. Jedoch wurden dabei die struktu-
rellen Eigenschaften des Rings und des Kerns vernachlässigt. Im Laufe der Zeit spielten diese 
allerdings eine immer größere Rolle, so dass die Modellierungen kontinuierlich detaillierter, 
aber auch immer komplexer wurden. Je nach Aufgabenstellung können sich diese Modelle 
allein auf das mechanische Verhalten, wie Faserspannungen, Auswirkungen von Struktur-
schädigungen oder Versagensbelastungen beziehen. Es können aber auch Mechanismen der 
Nährstoffversorgung, intradiskale Druckentwicklung auf Grund von Quell- bzw. osmotischen 
Drücken oder auch Evolutionsprozesse des Aufbaus dargestellt werden. Somit ergeben sich 
Modellierungen, die entweder speziell zu einer Problemstellung entworfen wurden, oder aber 
versuchen das ganzheitliche Materialverhalten von Bewegungssegmenten darzustellen. Die 
Qualität und Aussagekraft der verschiedenen Modellierungen ist also immer abhängig von 
den zu Grunde liegenden Annahmen. 
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2.7.1 Der kompositäre Ansatz 
In meist älteren Arbeiten findet man einen kompositären Ansatz zur Wiedergabe des mecha-
nischen Verhaltens der Bandscheibe. Dieser fasst den Ring als Komposit auf, bestehend aus 
einer Grundsubstanz mit eingelagerten Fasern. Dabei werden den einzelnen Strukturen sepa-
rate Materialgesetze zugewiesen, so dass sich die Systemantwort aus den Interaktionen aller 
Komponenten ergibt, z.B. [44][84][115][117][129][137]. Häufig wird für die Fasern ein ein-
achsiges, nur auf Zug belastetes Verhalten angesetzt. Bei Natali et al. wurde ein zur Transver-
sal- und zur Sagittalebene symmetrisches geometrisches Modell erstellt [84]. Die Geometrie 
und die Materialparameter basierten auf Literaturangaben. Für die Simulation des mechani-
schen Verhaltens diente ein hyperelastisches Gesetz für inkompressibles Material, dass die 
Reaktionen der Anulus-Grundsubstanz wiedergibt. Dieses wurde von Stabelementen zur Dar-
stellung der Fasern umschlossen. Shirazi-Adl et al. beschrieben einen kompositären Ansatz 
für den Faserring, der geometrische und materielle Nichtlinearitäten mit Hilfe des erweiterten 
Lagrangian-Ansatzes berücksichtigte [117]. Für den Nucleus wurde dagegen ein inkompres-
sibles Fluid-Verhalten angenommen. Die analytischen Formulierungen wurden auf ein zur 
Sagittal- und zur Transversalebene symmetrisches, idealisiertes Modell angewendet. Dabei 
wurden die Fasern in die Grundsubstanz eingebettet und eine Lamellenstruktur gebildet. Die 
Abmessungen des geometrischen Modells wurden durch die Autopsie einer 29-jährigen Frau 
gewonnen. Mit dem Modell erfolgte anschließend die Untersuchung verschiedener Eigen-
schaften, wie axiale Verschiebung, Scheibenwölbung, intradiskaler Druck, … und ein Ver-
gleich mit Literaturwerten. In späteren Arbeiten erweiterten Schirazi-Adl et al. sukzessiv das 
Modell; beispielsweise in [115] durch Berücksichtigung der Facettengelenke und Ligamente. 
Wheeldon et al. nutzten ebenfalls einen kompositären Ansatz, bei dem ein aus CT-Daten er-
stelltes geometrisches Modell eines Bewegungssegmentes mit Ring, Kern, Gelenken und 
Bändern genutzt wurde [129]. Die Anulus Grundsubstanz wurde in drei Zonen mit unter-
schiedlichen Materialkennwerten und nichtlinearen Gesetzen unterteilt. Die Fasern wurden als 
Stabelemente mit einem E-Modul von 500 MPa eingebracht. Anschließend fand ein Ver-
gleich der Ergebnisse, die auf Basis von Simulationen erhalten wurden, mit den experimentell 
ermittelten Werten für Flexion/Extension, Seitneigung und Rotation statt. Jun Yao et al. [137] 
nutzten für ihren kompositären Ansatz ein lineares, isotropes Verhalten für die Anulus-
Grundsubsatz, nichtlineare, isotrope Eigenschaften für die Fasern und für den Ring ein in-
kompressibles, fluides Modell. Bei Grunendahl [44] kamen Scheibenmodellierungen zum 
Einsatz, bei denen die Grundsubstanz vom Ring und der Kern viskoelastische und die Fasern 
nichtlineare Eigenschaften aufwiesen. Auch für die Ligamente und Gelenke wurden nichtli-
neare Materialgesetze genutzt. Die für die Gesetze notwendigen Materialparameter waren der 
Literatur entnommen bzw. mittels Vergleichsrechnungen an Last-Verformungs-Kurven kalib-
riert. Die Ergebnisse dieser Simulationen wurden mit denen nahezu linearer Modelle bzw. mit 
denen nichtlinearer Modelle, die auf einer exponentiellen bzw. logarithmischen Spannungs-
Dehnungs-Beschreibung beruhten, gegenübergestellt. 
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Abb. 2.11: Kompositärer Aufbau einer Bandscheibe (li.) und eines Bewegungssegments (re.) nach Grunendahl [44] 
 
2.7.2 Der kontinuumsmechanische Ansatz 
Die heute gängigsten Modelle, die die klassischen Materialgesetze von technischen Materia-
lien übertragen, berücksichtigen vor allem den nichtlinearen Charakter und die großen De-
formationen von Weichteilmaterialien. Diese Modellierungsansätze gehen häufig von den 
Ableitungen der Dehnungsenergiedichtefunktion oder der Helmholtz-Freie-Energie Funktion 
nach den Deformationen aus, die in polynomiale Modelle münden. Klassische Beispiele dafür 
sind Ogden-, Mooney-Rivlin- oder Neo-Hooke-Modellierungen (finite, isotrope, hyperelasti-
sche Materialgesetze). Bei der Betrachtung von quasi-inkompressiblen Materialien erfolgt 
eine additive Zerlegung der Energiefunktionen (und damit auch der Spannungs-Verzerrungs-
Beziehungen) in einen isochoren und einen volumetrischen Anteil. Diese wiederum kann 
durch die multiplikative Zerlegung des Deformationsgradienten (Aufteilung des Cauchy-
Green-Tensors) erzielt werden. Soll bei quasi-inkompressiblen Materialien Anisotropie Be-
rücksichtigung finden, so kann dies durch einen entsprechenden Anteil bei der Formulierung 
der Dehnungsenergiefunktion geschehen. Damit wird es möglich, die Einbettung von rich-
tungsabhängigen, eindimensionalen Spannungselementen in eine volumetrische Grundmatrix 
zu realisieren. Wird jedoch die Bedingung der Quasi-Inkompressibilität vernachlässigt, so 
kann dies zu einem unphysikalischen Verhalten des Materials bei uniaxialen Zug- oder 
Druckbelastungen führen. Ehlers et al. stellten bei ihrer Untersuchung isotroper Materialien 
eine Zunahme lateraler Dehnungen bei uniaxialem Zug fest [32]. Dieser Effekt tritt jedoch 
weniger bei kleinen Volumendeformationen auf, da in diesem Fall große Längsdehnungen 
nicht zu erwarten sind, als bei großen Deformationen. Das unphysikalische Verhalten wurde 
von Helfenstein in einfachen Simulationen an Hand von Materialgesetzen, die auf einer sol-
chen Zerlegung basieren, für anisotrope Materialien näher untersucht [47]. Die numerischen 
Simulationen mit uniaxialen Zugspannungen führten zu einem Anstieg des Volumens der 
Grundsubstanz und der volumetrischen Energie um die Faserenergie zu verringern. Bei einem 
Vergleich mit einem Materialgesetz, dessen Energiezerlegung nicht auf der multiplikativen 
Dekomposition des Deformationsgradienten beruht [99], konnte der Effekt nicht nachgewie-
sen werden. Alle Gesetze waren polykonvexe Energiefunktions-Modelle für rein elastische 
Deformationen. Sowohl bei den Untersuchungen von Ehlers et al. [32] als auch von 
Helfenstein [47] bestand der Grund für den unphysikalischen Effekt in der durch die 
multiplikative Zerlegung des Deformationsgradienten erzielten additiven Aufteilung der Deh-
nungsenergie. 
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Der Ansatz, den Faserring als orthotropes Kontinuum zu betrachten, wurde u.a. auch von 
Natarajan et al. [85] verfolgt. Hier wird ein Finite Elemente Modell aus 484 Elementen für 
eine funktionelle Bewegungseinheit, basierend auf einer CT-Aufnahme, erstellt. Der die Fa-
serrichtung repräsentierende E-Modul nimmt von außen nach innen um mehr als die Hälfte 
ab. Des Weiteren wird ein dazu normal ausgerichteter E-Modul definiert, der wenig variiert. 
Der Nucleus wird als nichtviskose, inkompressible Flüssigkeit modelliert. Der Fokus bei der 
Untersuchung liegt in der Untersuchung von Schädigungskriterien. Das Auftreten von Schä-
den wird bei einer Zugspannung von 80 MPa in Faserrichtung und zu 2,4 MPa bei Scherbe-
anspruchung angesetzt. Allerdings wird bei diesem Ansatz lineare Elastizität angenommen, so 
dass das reale Materialverhalten nicht korrekt wiedergegeben werden kann. 
Die ersten Modelle, die auf einer kontinuumsmechanischen Beschreibung des Rings mit Be-
rücksichtigung der Effekte von in ein Matrixmaterial eingelagerten, orientierten Fasern basier-
ten, wurden von [30][34][135] erstellt. Die Beschreibung des Materialverhaltens gründete 
dabei auf der additiven Aufteilung der Dehnungsenergie in einen Anteil zur Darstellung des 
Verhaltens der Grundsubstanz und einem Anteil, der das Faserverhalten wiedergab. Wurde 
zusätzlich noch ein kompressibler Anteil berücksichtigt, so konnte dadurch die Volumenände-
rung des Materials durch Herauspressen von Flüssigkeit simuliert werden. Bei Eberlein et al. 
[29][30] wurde eine Konstitutivgleichung für den Faserring vorgestellt, die die nichtlineare 
Reaktion eines anisotropen Materials darstellte. Sie basierte auf der Kontinuumstheorie für 
faserverstärkte Komposite und ermöglichte auch die Unterteilung des Rings in mehrere La-
mellen. Dadurch konnten Variationen der Materialeigenschaften innerhalb der Ringstruktur 
berücksichtigt werden. Die Zerlegung der freien Energie-Funktion basierte auf der Dekompo-
sition des rechten Cauchy-Green Tensors, was zu den oben beschriebenen Problemen führen 
kann. Transversale Isotropie fand durch zwei Strukturtensoren Berücksichtigung, die in den 
Faseranteil einflossen. Die Grundsubstanz wurde über ein Neo-Hooke Materialgesetz be-
schrieben, wohingegen die Dehnungsenergie der Fasern eine exponentielle Form zur Berück-
sichtigung geometrischer Nichtlinearitäten infolge des hohen Versteifungseffekts erhielt. Der 
kompressible Anteil wurde über eine konvexe Funktion beschrieben. Dieser Ansatz benötigte 
lediglich vier unabhängige Materialparameter, z.B. einen Scher-Modul, einen Kompressions-
modul und zwei das Faserverhalten beschreibende Parameter. Die Differentiation der Deh-
nungsenergiefunktion bzw. ihrer Anteile nach dem rechten Cauchy-Green Verzerrungstensor 
führte auf den, ebenfalls aufgeteilten, zweiten Piola-Kirchhoff Tensor. Dessen partielle Ablei-
tung nach dem rechten Cauchy-Green Tensor wiederum mündete in dem Elastizitätstensor 
vierter Ordnung. Durch die damit durchgeführte Linearisierung konnte das Materialgesetz in 
Finite Elemente Simulationen Verwendung finden, wobei auch große Deformationen berück-
sichtigt werden könnten.  
Einen weiteren Ansatz zur kontinuumsmechanischen Beschreibung des Faserrings lieferten 
Elliott et al. [34][35]. Sie nutzten eine lineare Formulierung der Dehnungsenergiedichte für 
ein isotropes Material mit zwei verschieden orientierten Faserbündeln. Die Faserorientierung 
wird hierbei an Hand eines orthonormalen Koordinatensystems berücksichtigt, so dass eine 
umlaufende, eine radiale und eine axiale Richtung definiert werden konnten. Dies mitlaufende 
Koordinatensystem wurde auf ein globales bezogen, so dass die Faserorientierung über zwei 
Winkel für jeden Punkt des Rings beschrieben werden konnten. Mit Hilfe der daraus erhalte-
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nen Strukturtensoren und dem infinitesimalen Dehnungstensors war es möglich 6 Invarianten 
herzuleiten, die zusammen mit 9 Materialkonstanten die Gesamtdehnungsenergiedichtefunk-
tion bildeten. Über einen Vergleich mit dem Elastizitätstensor 4. Ordnung konnten Relationen 
zwischen den Materialkonstanten und den Ingenieurskonstanten hergestellt werden 
(Elastizitätsmoduli aus uniaxialen Versuchen, …). Die benötigten Ingenieurskonstanten wur-
den der Literatur entnommen, bzw. später von Elliott et al. mittels Experimente selber aufge-
stellt. Der Vorteil der Materialkonstanten bestand in ihrer Invarianz bei Veränderungen des 
Faserwinkels. Somit konnten Inhomogenitäten der Struktur, beispielsweise die Veränderung 
der Elastizitätsmoduli abhängig der Lokalität im Faserring, dargestellt werden. Ein weiteres 
Ergebnis war durch die physikalische Interpretation der Materialkonstanten gegeben. Es wur-
de möglich, Rückschlüsse über Auswirkungen der Faser-Faser- bzw. der Faser-Matrix-
Interaktionen auf das mechanische Verhalten des Rings zu ziehen. 
Spätere kontinuumsmechanische Ansätze basierten auf den gleichen Prinzipien, waren aber 
wesentlich detailreicher und berücksichtigten eine größere Anzahl mechanischer Aspekte. Bei 
Rubin et al. [99] fand ein phänomenologisches Materialgesetz Verwendung, dass aus einem 
rein elastischen und einem dissipativen Anteil bestand, die beide denselben Dilatationen und 
Verzerrungen unterworfen waren. Es wurde in einer späteren Arbeit von Helfenstein [47] auf 
das System Bewegungssegment angewendet. Die konstitutiven Gleichungen basierten, ähn-
lich wie bereits beschrieben, auf einer Dehnungsenergiedichtefunktion. Sie berücksichtigten 
aber eine totale Verformungsgeschwindigkeit, so dass ein Hysterese-Effekt, der bei den meis-
ten biologischen Geweben nahezu unabhängig der Dehnrate ist, nachgebildet werden konnte. 
Das Materialgesetz benötigte 14 Parameter, von denen die Hälfte über Experimente ermittelt 
werden konnten. Die restlichen wurden durch Annahmen und Vergleiche bestimmt. Somit 
wurde es möglich durch die Modellierung die Auswirkungen des Verlusts bzw. der Regenera-
tion von Flüssigkeit und die grundlegenden physikalischen Eigenschaften von biologischen 
Materialien nachzubilden. Seifert & Dillmann [110] legten ihren Fokus auf die korrekte Geo-
metrieerfassung der Bandscheibe, indem unter Verwendung von CT- und MRT-Aufnahmen 
und anschließender Segmentierung die physiologische Struktur erfasst wurde. Für die Simula-
tionen, mit denen experimentelle Ergebnisse nachgestellt werden sollten, fand ein numeri-
sches Modell Verwendung, welches auf dem Spannungsprinzip von Euler und Cauchy und 
dem Cauchy-Theorem aufbaute. Über Bildung eines Randwertproblems erfolgte die Verknüp-
fung der inneren Spannungen (nach Cauchy-Definition) mit den anliegenden Volumen- und 
Oberflächenkräften. Der Zusammenhang zwischen diesen Spannungen und dem nichtlinearen 
Dehnungsverhalten wurde über ein hyperelastisches Materialgesetz realisiert, welches aus der 
Ableitung des elastischen Potentials, unterteilt in einen isotropen und einen anisotropen An-
teil, entstand. Zusätzlich fand die Inkompressibilität von Weichteilgeweben Berücksichtigung. 
Der anisotrope Aufbau des Faserrings konnte über eine konzentrische Vektorzuordnung, un-
terteilt in fünf Schichten mit abwechselnder ±30° Ausrichtung zur Darstellung der Lamellen, 
erfasst werden. Der Nucleus wurde als isotrop angenommen und mit Hilfe des St.Venant-
Kirchhoffschen Materialgesetz modelliert. Auch die Unkovertebralgelenke fanden über ein 
Neo-Hooke-Modell Berücksichtigung. Mittels Materialparametern, die der Literatur entnom-
mener wurden, erfolgte somit die Schaffung eines Rahmenwerks, das zur computergestützten 
Operationsplanung dienen sollte. Wagner et al. verwendeten eine Dehnungsenergiefunktion, 
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die einen Strukturtensor zur Berücksichtigung der radialen, umlaufenden und axialen Materi-
alorientierungen, einen isotropen Anteil und eine Komponente zur Repräsentation von Inter-
aktionen zwischen Faser-Faser oder Faser-Matrix beinhaltete [127]. Die neun Materialpara-
meter des daraus resultierenden Materialgesetzes wurden über Experimente und Vergleichs-
rechnungen bestimmt. Für eine teilweise Validierung konnten Parameter mit dem Modell be-
stimmt werden, die nicht zur Beschreibung des Gesetzes verwendet wurden. 
Weitere Möglichkeiten zur Beschreibung des mechanischen Verhaltens beruhten auf 
poroelastischen bzw. druck-/permeabilitätsabhängigen [52][76][92][106] oder viskoelasti-
schen [42][55] Materialgesetzen. 
 
2.7.3 Viskoelastische Modellierungen 
Ein viskoelastisches Modell von Groth et al., welches darauf abzielte die Systemantwort einer 
Bandscheibe auf eine zyklische Belastung wiedergeben zu können, ersetzte die Scheibe durch 
eine Reihenschaltung einer Feder mit dehnungsabhängigem Modul und einem Kelvin Körper, 
bestehend aus parallel geschaltetem Dämpfer und Feder mit konstanten Parametern [42]. Die 
Beziehung zwischen dem dehnungsabhängigen Elastizitätsmodul und der Dehnung wurde 
über einen sprunghaften Deformationsversuch und der anschließenden linearen Darstellung 
des Moduls, berechnet aus der Verformung bezogen auf die Geometrie, hergestellt. Dieses 
sogenannte „Standard Nonlinear Solid Modell“ war also darauf ausgelegt, allein die nichtli-
nearen Reaktionen des Systems auf eine lineare Eingangsgröße unabhängig der Struktur und 
ihrer Einflüsse wiedergeben zu können. Ein weitaus komplexeres viskoelastisches Modell 
wird in [55] beschrieben. Iatridis et al. erstellten eine Modellierung des Nucleus Pulposus. In 
den meisten Simulationen wird der Kern als inkompressibles, nichtviskoses Fluid oder als 
poroelastischer Festkörper angesehen. Im Gegensatz dazu sollte hier sein Verhalten linear-
viskoelastisch beschrieben werden. Das verwendete Modell gründete auf den Ansätzen von 
Ferry  und Fung. Dabei wurde die Scherspannung zu einem bestimmten Zeitpunkt als Integral 
über der Zeit einer reduzierten Relaxationsfunktion und der zeitabhängigen Scherdehnung 
sowie des Schermoduls beschrieben. Als Größe floss in die Relaxationsfunktion, die das Ent-
spannungsverhalten des Materials wiedergibt, die Amplitude des viskosen Effekts als eine 
Funktion der Relaxationszeit ein. Diese analytische Modellierung benötigte fünf Materialko-
effizienten, die anhand von (Torsions-) Experimenten definiert wurden. Damit konnte gezeigt 
werden, dass der Kern bei niedrigen Deformationsraten ein fluides Verhalten und bei höheren 
Deformationsraten viskoelastisches Festkörper-Verhalten, also kein Relaxieren der Spannung 
auf Null, aufweist. Allerdings war es mit diesem Modell nur möglich, das Scherspannungs-
Dehnungs-Verhalten wiederzugeben; volumetrische Änderungen infolge Flüssigkeitsverlust 
konnten nicht berücksichtigt werden. 
 
2.7.4 Druckabhängige Modellierung 
Eine frühe druckabhängige Modellierung der Bandscheibe wurde in [52] von Hukins et al. 
vorgestellt. Ein zylindrisches Modell, unterteilt in Nucleus und Anulus, wurde als isotrop, 
homogen und sich nach dem Hooke’schen Gesetz verhaltend angenommen. Ziel der Untersu-
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chung war die radiale Veränderung der Flüssigkeitsverteilung und die mechanische Aufgabe 
des Kerns in seiner Funktion als Druckverteiler, so dass der Ring in tangentialer Richtung 
unter Zugbeanspruchung gesetzt wird. Dazu wurde die Spannungsverteilung in eine radiale 
und eine tangentiale Komponente aufgeteilt, die dem radial veränderlichen Druck gleichge-
setzt wurden. Mit dem simplen Modell konnten die radiale Abnahme des Flüssigkeitsgehalts 
des Anulus und seine Fähigkeit, trotz einer Nucleus-Resektion axialer Belastung widerstehen 
zu können, dargestellt werden. Eine spätere Modellierung von Martinez et al. resultierte in 
einer nichtlinearen, poroelastischen Beschreibung des Scheibenverhaltens, angewendet auf 
ein achsensymmetrisches (bzgl. transversaler und longitudinaler Achse), anisotropes FE-Netz 
[76]. Es basierte auf der Theorie der gekoppelten Festkörper-Flüssigkeit Interaktionen von 
Biot. Diese setzt die Bewegungen einer Festkörperphase in Bezug zu denen einer Fluidphase 
unter Beachtung der Interaktionen. Unter Annahme der Existenz eines Potenzials können so-
mit die Spannungs-Dehnungs-Beziehungen aus den Verformungen für beide Phasen hergelei-
tet werden. Der grundlegende Gedanke besteht dabei darin, dass ein Anteil der Gesamtspan-
nung auf das Festkörperskelett wirkt, die effektive Spannung, während der verbleibende An-
teil vom Porendruck getragen wird. Die dreidimensionale Biot‘sche Konsolidierungstheorie 
wurde von Martinez et al auf das lineare Modell von Terzaghi reduziert. Unter Einbeziehung 
des Darcy-Gesetzes, welche eine Beziehung zwischen der Geschwindigkeit des Flüssigkeits-
ausstroms und dem internen Fluid-Druck sowie der dehnungsabhängigen Permeabilität des 
porösem Mediums herstellt, konnten Spannungen, Dehnungen, Permeabilitäten und der 
Flüssigkeitsdruck, der sich aus der Differenz von Porendruck und osmotischem Quelldruck, in 
Relation zueinander gesetzt werden. Die zeitabhängige Systemantwort infolge einer axialen 
Kompressionskraft konnte somit für diese Größen simuliert werden (Kriechprozess). In späte-
ren Modellierungen nutzten Riches et al. die Theorie von Biot um das Verhalten bei multizyk-
lischen Belastungen in Abhängigkeit einer dehnungsabhängigen Permeabilität und dem osmo-
tischen Potential darzustellen [92]. Durch Variation von vier Parametern des eindimensiona-
len Gesetzes konnten die Ergebnisse der Simulationen an die Resultate von Kriechexperimen-
ten angepasst werden. Schröder et al. nutzten zur Berücksichtigung von osmotischen Vor-
spannungen ein faserverstärktes, poroviskoelastisches, quellfähiges, dreidimensionales, sym-
metrisches Modell für den Faserring [104–106]. Der Spannungstensor wurde in einen Faser-
anteil, definiert über ein viskoelastisches Materialgesetz, und einen die extrazelluläre Matrix 
repräsentierenden Anteil, definiert über ein kompressibles Neo-Hooke-Gesetz, unterteilt. Um 
die Änderung des intradiskalen Drucks abhängig des chemischen Potentials und des osmoti-
schen Drucks zu berücksichtigen, wurde diese zur Gesamtspannung hinzugerechnet. In späte-
ren Arbeiten wurde zusätzlich die Mischungstheorie angewendet, um den unterschiedlichen 
Volumenanteilen der verschiedenen Komponenten des Festkörpers Rechnung zu tragen. Bei 
der Modellierung des Nucleus wurde der Faseranteil vernachlässigt. Bei diesem Modell stand 
vor allem die Veränderung des Fluid-Anteils und des intradiskalen Drucks bei Be- und Entlas-
tung im Vordergrund der Betrachtung. 
 
2.7.5 Biphasische Modellierung 
Ein Ansatz, der sowohl zur Beschreibung von biologischen Materialien im Allgemeinen, als 
auch der Bandscheibe im Speziellen, von verschiedenen Autoren genutzt wird, basiert auf der 
Materialgesetze zur numerischen Modellierung von Bandscheiben 
   
35 
 
Theorie Poröser Medien (TPM). Die TPM ist aus der Mischungstheorie entstanden, bei der 
davon ausgegangen wird, dass verschiedene Materialien eines Volumens nahezu gleichmäßig 
über dieses verteilt sind und somit statistische Mittelwerte der physikalischen Größen ange-
nommen werden können. Bei der TPM finden nun zusätzlich die Volumenanteile der Teilvo-
lumina bezogen auf das Gesamtvolumen Berücksichtigung. Es werden also Einflüsse der 
Mikro- auf die Makroebene abgebildet [14]. In einer Arbeit von Ehlers et al. [33] über diese 
sogenannten Mehrphasenmodelle wurde die Theorie Poröser Medien auf das Gebiet der 
Bandscheibenmodellierung zur kontinuumsmechanischen Beschreibung ihres Verhaltens 
übertragen. Die Bandscheibe wurde als Mehrkomponentenkontinuum mit internen Interaktio-
nen aufgefasst, so dass die elektro-chemomechanischen Kopplungen, die Viskoelastizität und 
die anisotropen Eigenschaften der extrazellulären Matrix, unter Berücksichtigung der Faser-
vektoren, mit einfließen konnten. Das numerische Modell wurde dazu in eine isotrope und 
eine anisotrope Komponente unterteilt. Da der Fokus bei [33] auf der Beschreibung der osmo-
tischen und inhomogenen Einflüsse lag, wurde der isotrope Anteil über ein Neo-Hooke Ge-
setz realisiert. Die Beschreibung der anisotropen Komponente gab die lokale Orthotropie der 
Faseranteile wieder. Dieses theoretische Modell wurde von Karajan genutzt, um Finite Ele-
mente Simulationen zu realisieren [61]. Mit Hilfe der TPM wurde eine modulare Unterteilung 
der Konstitutivannahmen erreicht. Die Bandscheibe wurde unterschieden in eine extrazellulä-
re Matrix mit fixierten Ladungen und eine interstitielle Flüssigkeit mit gelösten Ionen. Da-
durch konnten osmotische Effekte berücksichtigt werden. Konkret wurde ein osmotischer 
Druckanteil definiert, der in Abhängigkeit zur Deformation des Festkörperskeletts, und damit 
der fixierten Ladungen, steht. Karajan begründete dieses Vorgehen mit der Annahme von 
Lanir. Diese besagt, dass eine Beschreibung der Auswirkungen von den im interstitiellen 
Fluid befindlichen freien Ionen unterlassen werden kann, wenn keine sprunghaften Änderun-
gen des Konzentrationsgefälles zu erwarten sind und sich somit das chemische Gleichgewicht 
nicht schlagartig verändert. Die Beschreibung des viskoelastischen und anisotropen Verhal-
tens der extrazellulären Matrix erfolgte mittels polykonvexer Materialgesetze. Dies führte zu 
einem generalisierten Maxwell-Modell für die isotropen Eigenschaften und eine hyperelasti-
sche, richtungsabhängige Beschreibung für den Kollagenfaseranteil des Rings. Mit diesen 
Annahmen wurde ein erweitertes Zweiphasenmodell zur Beschreibung des Materialverhaltens 
von Bandscheiben definiert und in FE-Simulationen angewendet. Acartürk nutzte ebenfalls 
die TPM zu Erstellung eines Modells für geladene, hydratisierte, mehrphasige Medien [3]. 
Dieses konnte ebenfalls für die Darstellung des Verhaltens der Bandscheibe genutzt werden, 
wobei hierin jedoch der Fokus auf der Beschreibung der Zusammenhänge zwischen gelade-
nen Teilchen und viskosem Porenfluid lag. Das viskoelastische Verhalten des Festkörperske-
letts wurde dabei vernachlässigt. 
Die hier vorgestellten Modelle stellen lediglich eine Auswahl der verschiedenen Möglichkei-
ten zur Beschreibung und Darstellung des Verhaltens von biologischen Materialien, im Spezi-
ellen der Bandscheibe, dar. Es wird jedoch deutlich, wie vielfältig diese Möglichkeiten sind. 
Dabei hat jeder Ansatz seine Stärken und Schwächen. Es kommt häufig auf das zu lösende 
Problem und die Fragestellung an, welches der Modelle am geeignetsten ist. Soll beispiels-
weise der Einfluss des Fluids auf den Druck untersucht werden, so liegt es nahe, dies mit ei-
nem poroelastischen oder einem biphasen Modell durchzuführen. Mit rein mechanischen 
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kompositären oder kontinuumsmechanischen Ansätzen ist es schwer möglich. Ist es jedoch 
von Bedeutung eine Verformung infolge einer Belastung darzustellen, so können die letzteren 
zu einem schnelleren und eventuell besseren Erfolg führen. Der kompositäre Ansatz bietet im 
Allgemeinen eine einfachere numerische Realisation verglichen mit dem 
kontinuumsmechanischen oder dem biphasen Modellen. Allerdings ist es bei einem Komposit 
notwendig, die Materialparameter aller einzelnen Strukturen experimentell zu ermitteln, was 
bei der Bandscheibe kaum oder gar nicht möglich. Diese müssen dann auf anderem Weg zur 
Verfügung gestellt werden, etwa durch Annahmen, Vergleiche mit ähnlichen Materialien oder 
durch Lösen inverser Probleme bzw. Optimierungsroutinen. Auch bei den anderen Ansätzen 
sind benötigte Parameter häufig nicht direkt messbar, jedoch ist ihre Anzahl in der Regel ge-
ringer. Auch kann die geometrische Struktur des Modells von Bedeutung sein; soll eine ana-
tomiegerechte Untersuchung der einzelnen Scheibenanteile und ihrer Interaktionen erfolgen 
oder spielt diese eine untergeordnete Rolle und nur die externen Reaktionen sind von Interes-
se. Des Weiteren kann das dynamische Verhalten der Bandscheibe nur untersucht werden, 
wenn viskoelastische Modelle verwendet werden oder eine Zeitabhängigkeit bei den anderen 
Ansätzen Berücksichtigung findet. Grundsätzlich lässt sich also keine Aussage treffen, dass 
ein Ansatz generell „besser“ ist als ein anderer. Dies ist von Fall zu Fall verschieden.  
 
 
2.8 Biomechanische Auswirkungen von Bandscheibenschäden 
Auf die Bandscheibe eines Lebewesens wirken kontinuierlich Kräfte. Selbst in Ruhelage wird 
eine Vorspannung durch die Rückenmuskulatur aufgebracht. Bei zu hohen oder „falschen“ 
Belastungen kann es zu Schäden an der Bandscheibe kommen. Beispielsweise können Risse 
im Faserring entstehen, durch die der Kern austreten kann. Da sich die Bandscheibe, im Ge-
gensatz zu vielen anderen biologischen Materialien, nur eingeschränkt regenerieren kann, ist 
häufig eine medizinische Versorgung notwendig. Eine Therapiemöglichkeit besteht in der 
Entfernung des Nucleus. Dadurch werden jedoch die mechanischen Eigenschaften und die 
Mechanismen des Bewegungssegments signifikant verändert. Weitere Einflussfaktoren auf 
das mechanische Verhalten sind durch Alterungsprozesse und Degenerationen gegeben, die 
biomechanisch gesehen zur Versteifung, höheren Spannungen, Druckverlusten, Höhenredu-
zierung und Materialschwächung führen können [98][45]. Auch Rohlmann et al. führten an, 
dass es bei degenerierten Bandscheiben zu einem Höhenverlust auf Grund geringerer Spei-
cherkapazität und einem niedrigeren Quelldruck kommt. Der Druck in einer gesunden Schei-
be ist annähernd hydrostatisch, hier dagegen war er richtungsabhängig. Auch waren die Wir-
belendplatten durch Osteophyten vergrößert. Der Faseranteil des Kerns und die Steifigkeit des 
Anulus stiegen dagegen an. Des Weiteren wurde die Abgrenzung zwischen Kern und Ring 
immer undeutlicher, und der Anulus könnte sich nach innen wölben. Die Querkontraktions-
zahl, die Zugfestigkeit und die Dehnungsenergie des Rings nahmen ab, wohingegen die 
Spannungen anstiegen. Bei Betrachtung der Range of Motion (ROM) fällt auf, dass zwar die 
Bewegungsmöglichkeit für Flexion/Extension und Seitneigung geringer wurden, die der axia-
len Rotation dagegen zunahmen [97]. 
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Acaroglu et al. untersuchten den Einfluss von Degeneration und Alterung auf das Zugverhal-
ten und die Hydration an lumbalen Bandscheiben des Menschen [2]. Sie erfassten dabei die 
Eigenschaften von nach anatomischen Regionen unterteilten mutlilamellaren Präparaten. Es 
wurde dabei festgestellt, dass zwar eine Korrelation zwischen Degenerationsgrad und Materi-
aleigenschaften besteht, allerdings die Abhängigkeit zur Entnahmestelle einen noch größeren 
Einfluss besitzt. Vor allem die radialen Eigenschaften variierten je nach Position im Ring 
immens. Der Einfluss des Alters fiel eher gering aus. Für den Gehalt an Wasser im Anulus 
konnte keine signifikante Beziehung zur Degeneration oder dem Alterungsprozess hergestellt 
werden. Moroney et al. zeigten mit ihren Versuchen an zervikalen Bewegungssegmenten, 
dass Degenerationen zwar eine Reduktion der Kompressionssteifigkeit, aber einen Steifig-
keitsanstieg bei Scherbelastungen zur Folge haben [83]. Bei Seitneigung und axialer Torsion 
konnte kein signifikanter Unterschied zu nichtdegenerierten Bandscheiben festgestellt wer-
den. Im Vergleich zu lumbalen Segmenten waren die Biegemomente, die zu einem Versagen 
führten, um eine Größenordnung geringer. Fujita et al. ermittelten, dass degenerierte Faserrin-
ge einen Abfall von bis zu 30 % der Fließ- und maximalen Spannung aufwiesen, verglichen 
mit gesunden Bandscheiben [37]. Ein wesentlicher Effekt, der bei Degenerationen auch zu 
beobachten ist, besteht in der Reduktion des Drucks im Nucleus [71]. 
 
 
Abb. 2.12: Verlauf der strukturellen Veränderung infolge des Degenerationsprozesses [21] 
 
Bei einer Degeneration der Bandscheibe führen hauptsächlich morphologische, strukturelle 
und Zusammensetzungsänderungen zu einem Wandel der Materialeigenschaften (s. Abb. 
2.12). Eine Veränderung der Homöostase führt zu einem anabolischen Ungleichgewicht und 
die katabolischen Prozesse gewinnen überhand [6]. So kann ein Anzeichen für einen degene-
rativen Prozess durch eine verminderte Fähigkeit des Nucleus zur Flüssigkeitsbindung gege-
ben sein. Diese kann durch einen reduzierten Proteoglykananteil hervorgerufen werden. Die 
Folge besteht in einem reduzierten Quelldruck, so dass der Widerstand gegen axiale Komp-
ressionskräfte verringert wird. Auch der osmotische Druck, und damit die Nährstoffversor-
gung, sinken ab. Bei degenerierten Bandscheiben kann darüber hinaus eine Umgestaltung der 
Anteile der Kollagen-Typen festgestellt werden. Im Nucleus kommt es zu einer Erhöhung des 
Typ I Anteils, wohingegen im äußeren Ring mehr Typ II Kollagenfasern auftreten. Dies hat 
auch eine Veränderung der mechanischen Eigenschaften zur Folge. Durch den nun fibröseren, 
versteiften und weniger wasserbindenden Kern kommt es zu ungleichmäßig verteilten und 
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höheren Kräften im Faserring. Die zusätzlichen Spannungen im Anulus und die aufgefaserte 
Struktur können wiederum das Auftreten von Rissen und Schäden begünstigen. Der Degene-
rationsprozess schreitet somit voran. Allerdings können auch Veränderungen des Faserrings 
oder der Endplatten für die Entstehung und die Progression von Degenerationen verantwort-
lich sein. Eine umfassende und vollständige Erklärung ihrer Entstehung ist bis heute nicht 
erfolgt [21][86]. Allerdings wird vermehrt davon ausgegangen, dass die initialen 
Veränderungen im Nucleus entstehen. Seine verminderten Belastungsfähigkeiten sollen das 
gesamte Trag-Lastverhalten verändern und die folgende Degeneration der restlichen 
Komponenten bedingen. Das gesamte Bewegungssegment wird mit der Zeit immer instabiler 
[57].  
Der Alterungsprozess bedingt die Entwicklung von Läsionen in der Bandscheibe im Laufe der 
Zeit. Little et al. untersuchten und simulierten ihre Auswirkungen und den Verlust von hydro-
statischem Druck im Nucleus auf das mechanische Verhalten. Dem FE-Modell (kompositärer 
Ansatz) wurde zur Repräsentation der Grundsubstanz des Anulus ein nichtlineares, inkomp-
ressibles, isotropes Material mit einer hyperelastischen, quadratischen, polynomialen Deh-
nungsenergiefunktion zugewiesen. Der Nucleus wurde mit hydrostatischen Fluid Elementen 
modelliert. Die Interaktionen der an den Läsionen beteiligten Oberflächen wurden als rei-
bungslos mit weichem Kontakt definiert. Die Materialparameter wurden mit Hilfe von Schaf-
bandscheiben-Experimenten gewonnen. Sie stellten fest, dass das Auftreten von Läsionen auf 
das mechanische Verhalten einen wesentlich geringeren Einfluss besitzt als die Reduzierung 
des Drucks im Kern [71]. Auch Iatridis et al. stellten bereits früher auf Grund von Ergebnis-
sen aus Confined-Compression-Tests die Annahme auf, dass auf Grund von Degenerationen 
eine Verschiebung des Tragverhaltens von den Flüssigkeits- und Quell-Drücken auf die De-
formation der Anulus-Festkörpermatrix erfolgt [54]. Natarajan et al. nutzten ein FE-Modell 
zur Untersuchung des Versagensverhaltens von Bewegungssegmenten bei Degeneration [85]. 
Sie kamen zu dem Ergebnis, dass die Versagensinitiierung auf Grund des hohen Drucks des 
inkompressiblen Nucleus eher in den Endplatten als im Anulus lokalisiert ist. Allerdings fan-
den hier verschiedene Mechanismen, wie die degenerationsbedingte Druckreduzierung oder 
Fluidströmungen, keine Berücksichtigung.  
Die für Degenerations- und Alterungsprozesse beschriebenen Veränderungen der Bandschei-
benkomponenten und den daraus resultierenden Konsequenzen können bei einer Entfernung 
des Kerns noch wesentlich stärker zum Tragen kommen. Daher soll im Folgenden betrachtet 
werden, welche weiteren mechanischen Auswirkungen das Entfernen des Nucleus mit sich 
bringt. Shirazi-Adl et al. untersuchten die Auswirkungen des Fehlens eines Kerns auf das Be-
wegungssegment in Simulationen. Sie führten an, dass die Verformung in der mittleren 
Transversalebene in der Regel ein geringeres Ausmaß bei der intakten Scheibe annimmt, au-
ßer bei Betrachtung des posterioren Anulus-Bereichs. Ihr Vergleich mit Literatur Experi-
mentwerten bestätigten die Simulationsergebnisse größtenteils. Des Weiteren bestand ein na-
hezu linearer Zusammenhang zwischen intradiskalem Druck und axialer Kompression. Eine 
Reduzierung des Nucleus-Drucks resultierte in der Abnahme der axialen Steifigkeit, das Ent-
fernen des Nucleus halbierte die Steifigkeit. Bei identischer Kompressionsbelastung stellte 
sich bei der intakten Scheibe eine höhere Zugspannung in den Fasern ein. Schlussendlich 
konnte gezeigt werden, dass die radialen Zugdehnungen in der Anulus-Grundsubstanz einen 
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deutlichen Anstieg erfuhren und damit der Nucleus-Verlust zu einem höheren Risiko für das 
Auftreten von umlaufenden Läsionen darstellt [117]. Diese Simulationsergebnisse fanden in 
späteren Experimenten und Untersuchungen Bestätigung. In einer experimentellen Untersu-
chung von Meakin und Hukins wurde das Verhalten der inneren Faserringgrenzfläche vor und 
nach Entfernung des Nucleus miteinander verglichen. Bis dahin wurden hauptsächlich An-
nahmen über die Interaktion und die sich einstellenden Geometrien von Ring und Kern getrof-
fen. Bei den Experimenten wurden Scheiben um 1 mm komprimiert und die dabei auftretende 
Verformung erfasst. Bei der intakten Scheibe war sowohl die innere als auch die äußere 
Grenzfläche des Anulus nach außen gerichtet. Das Entfernen des Nucleus resultiert in einer zu 
beiden Seiten konvexen Verformung des Faserrings (s. Abb. 2.13), wobei diese ein größeres 
Ausmaß annahmen als bei der intakten [78].  
 
 
Abb. 2.13: Experimentelle Untersuchung der Wölbung des Faserrings nach Entfernen des Kerns;  
li. vor Kompression, re. nach Kompression [78] 
 
Da diese konvexe, innere Wölbung entgegen der physiologisch vorgesehenen Krümmungs-
richtung der inneren Wand des Ringes erfolgt, besteht die Gefahr einer Lösung der einzelnen 
Schichten voneinander. Gregory et al. untersuchten das Ablöseverhalten von benachbarten 
Lamellen voneinander in Scherversuchen. Sie stellten dabei fest, dass die Zwischenschicht 
eine höhere Steifigkeit als die Lamellen aufwies. Schlussendlich kam es dennoch zum Gleiten 
der Lamellen durch Versagen der Zwischenschicht [41]. Das Fehlen eines Kerns erhöht die 
zwischen den Schichten herrschenden Scherspannungen, wodurch wiederum die Progression 
von Degenerationen, Schichtablösungen und Schäden/Rissen begünstigt wird [79]. Weiterhin 
fehlt nun die hohe Proteoglykankonzentration im Inneren der Scheibe, welche für die Bindung 
der Flüssigkeit verantwortlich ist. Eine die Nucleus-Kavität in Folge seiner Entfernung ausfül-
lende Flüssigkeit wird nicht gebunden, so dass ihre Inkompressibilität nicht den Effekt des 
Kerns ersetzen kann. Das Fehlen des Kerns führt also dazu, dass keine Expansion des Nucleus 
bei seiner Kompression über den Faserring (Zug in den Lamellen) erfolgt, wodurch das Belas-
tungs-Deformations-Verhalten der gesamten Scheibe negativ beeinflusst wird. Der Steifig-
keitsverlust, die reduzierte Scheibenhöhe und die erhöhte Beweglichkeit der Wirbel zueinan-
der wurde u. a. auch in Studien von Canella et al. experimentell nachgewiesen [20]. McNally 
et al. führten Degenerationsprozesse, das Auftreten von Schmerzen, u.a. ebenfalls auf das 
nach innen Wölben des Anulus zurück und entwickelten eine Möglichkeit, diese strukturellen 
Unregelmäßigkeiten in vivo mittels Ultraschallverfahren aufspüren zu können [77]. 
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3. Zielsetzung 
Im vorangegangenen Kapitel 2 wurden unterschiedlichste Modellierungsansätze und experi-
mentelle Untersuchungen von Bewegungssegmenten der Wirbelsäule aufgeführt. Ihre Analy-
se erbrachte verschiedene Fragestellungen und Aspekte bei der Betrachtung und Nachbildung 
des mechanischen Verhaltens der Segmente. Sie sind der Ausgangspunkt für die in dieser 
Arbeit durchzuführenden Untersuchungen. Im Vordergrund stehen dabei die Betrachtung des 
Relaxationsverhaltens von Bandscheiben, welches sich beispielsweise beim Heben, Halten 
und wieder Absetzen von Lasten einstellt, sowie die Veränderung der durch das Relaxieren 
hervorgerufenen intrinsischen Spannungsverteilung nach der Therapierung eines Bandschei-
benvorfalls durch Entfernung des Nucleus. Diese Erkenntnisse könnten beispielsweise zur 
Entwicklung zukünftiger Implantate genutzt werden, die in der Lage sind, den Zustand eines 
gesunden Bewegungssegments bestmöglich wiederherzustellen. 
Zum Erreichen dieser Ziele bedarf es einer differenzierten Vorgehensweise in mehreren 
Schritten. Zunächst ist es erforderlich, Daten über die Reaktion von Bewegungssegmenten 
bzw. ihrer Bandscheiben bei konstanter Kompression zu erhalten. Die bisherigen in der Lite-
ratur zu findenden experimentellen und numerischen Untersuchungen konzentrierten sich 
überwiegend auf einfache oder auch zyklische, sinusförmige Kompressions- und Torsionsbe-
trachtungen. Dabei stand das Relaxationsverhalten von Bandscheiben kaum im Fokus der 
Betrachtung. Auf Grund dessen sollen in der vorliegenden Arbeit die Vorgänge während der 
Relaxation zunächst experimentell untersucht und anschließend in Finite Elemente Simulatio-
nen numerisch wiedergegeben werden. Bei den Experimenten kommen dazu sowohl gesunde 
Bandscheiben, als auch solche mit Schäden zum Einsatz. Letztere weisen einen Riss im 
Anulus bzw. einen entfernten Nucleus auf. 
Da der viskoelastische Relaxations-Effekt auf Umlagerungsprozessen der interstitiellen Flüs-
sigkeit beruht, ist es darüber hinaus notwendig, einen numerischen Ansatz zu verwenden, der 
in der Lage ist, die Strömungsprozesse zu berücksichtigen. Die numerische Modellierung der 
verschiedenen Prozesse, die währenddessen in der Bandscheibe ablaufen, wird zu einer hohen 
Anzahl von vielfach gekoppelten partiellen Differentialgleichungen führen [31]. Um ein mög-
lichst einfaches Modell mit einer geringen Menge dieser Gleichungen zu realisieren und den-
noch das mechanische Verhalten der Bandscheibe wiedergeben zu können, müssen vereinfa-
chende Annahmen getroffen werden. Sie dürfen jedoch das zu betrachtende Problem nicht 
verändern. Das bedeutet, dass Einflüsse, die zur Lösung keinen relevanten Beitrag leisten, 
vernachlässigt werden sollen und lediglich die essentiellen Bedingungen unter Beachtung der 
physiologischen und physikalischen Eigenschaften von Bandscheiben Berücksichtigung fin-
den. Es ist beispielsweise nicht zwingend notwendig, alle in der Scheibe auftretenden Wech-
selwirkungen, wie elektro-chemische und metabolische Prozesse, zu berücksichtigen. Ziel ist 
es vielmehr, durch die theoretische und numerische Umsetzung des Modells, basierend auf 
den physiologischen Eigenschaften, die experimentell sichtbaren dissipativen Reaktionen des 
Systems nachzubilden bzw. vorauszusagen. 
Das in dieser Arbeit zu verwendende Materialgesetz des numerischen Modells soll dabei die 
Vorteile der im obigen Abschnitt 2.7 beschriebenen Modellierungen in sich vereinen. Als 
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Resultat werden eine einfache Anwendbarkeit des Materialgesetzes und eine möglichst gerin-
ge Anzahl der zu verwendenden Materialparameter angestrebt. Die aufgeführten verschiede-
nen Modellierungen setzen ihren jeweiligen Fokus entweder auf mehrphasige oder 
kompositäre Modelle mit komplexen Materialgesetzen, die eine entsprechend hohe Anzahl an 
benötigten Parametern zur Folge haben, oder auf rein phänomenologische Ansätze. Erstere 
sind dabei in der Lage, neben den externen Reaktionen auch die intrinsischen Verhältnisse 
abzubilden, wohingegen letztere nur das Verformungs-Belastungsverhalten wiedergeben kön-
nen. Allerdings besteht ihr Vorteil dabei in relativ einfachen Stoffgesetz-Formulierungen, die 
wenige Parameter beinhalten und einen geringen Rechenaufwand mit sich bringen. Somit gilt 
es ein Materialgesetz zu verwenden, welches einerseits möglichst einfach gehalten ist, aber 
andererseits die intrinsischen Verhältnisse und die Belastungs-Verformungs-Reaktion mit 
ausreichender Aussagekraft wiedergeben kann. 
Ein derartiges Stoffgesetz soll hier Anwendung finden, welches auf den Vorarbeiten, die das 
Institut für Allgemeine Mechanik der RWTH-Aachen bzgl. des Materialverhaltens von Knor-
pelersatzmaterialien durchgeführt hat [121], basiert. Mit diesem wurde bereits erfolgreich das 
nichtlineare, diffusionsabhängige, anisotrope Verhalten des Materials numerisch abgebildet. 
Der Hauptbestandteil von sowohl Knorpel als auch der Bandscheibe ist Kollagen, so dass eine 
Übertragung des Materialgesetzes möglich erscheint. Voraussetzung dafür ist jedoch, dass die 
Materialparameter, die in dem Gesetz zur Anwendung kommen, entsprechend angepasst wer-
den. Dies erfolgt über einen Abgleich von über Experimente ermittelten Werten mit denen, 
die sich aus der Simulation ergeben. Da die Bandscheibe aus vielen verschiedenen Kompo-
nenten mit unterschiedlichen Materialeigenschaften besteht, ist eine separate experimentelle 
Bestimmung aller Komponenteneigenschaften hier nicht möglich. Dies führt zu Unklarheiten 
über das Ausmaß der Auswirkungen der einzelnen Scheibenanteile. Allerdings können quali-
tative Annahmen über ihren jeweiligen Einfluss auf das mechanische Verhalten und ihre In-
teraktionen untereinander getroffen werden. Daher werden die für das Stoffgesetz benötigten 
Parameter über Lösung eines inversen Problems mit Hilfe der FE-Simulationen bestimmt und 
abhängig der Bandscheibengeometrie an das jeweils zu untersuchende Modell angepasst, ver-
gleichbar mit den Vorgehensweisen bei beispielsweise [39][48][62][64][74][111]. 
Die mathematische Formulierung des Materialverhaltens wird im Folgenden auf ein Struk-
turmodell der Bandscheibe angewendet, so dass sich anschließend mit Hilfe eines Finite Ele-
mente Programms Approximationen der Lösungen der numerischen Gleichungen erzeugen 
lassen. Bei den im vorherigen Abschnitt beschriebenen Modellierungen beruhen die geometri-
schen Modelle häufig auf idealisierten Formen. Sie sind symmetrisch, besitzen plane Flächen, 
weisen rechtwinklige und scharfe Kanten auf oder berücksichtigen nicht die Unterteilungen 
der Scheibenkomponenten. Solche Konturen existieren in der Natur nicht, so dass die geomet-
rischen Vereinfachungen zum Auftreten von nicht-physiologischen Spannungszuständen, wie 
z.B. Spannungsspitzen an den Kanten oder gleichmäßige Spannungsverteilungen in den pla-
nen Flächen, führen. Der Einfluss der unregelmäßigen Gestalt mit kleinen und großen Varia-
tionen der Abmessungen (Höhe, Umfang, Randabstände) gilt es zu berücksichtigen. Daraus 
ergibt sich die Notwendigkeit, die hier verwendeten Bandscheibenstrukturen auf Basis von 
Computer-Tomographie-Bildern zu erstellen und die Lamellenstruktur mit unterschiedlichen 
Orientierungen der Materialeigenschaften nachzubilden. Es kommen weiterhin verschiedene 
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in der Literatur zu findende Annahmen zum Tragen, so dass definierte Randbedingungen 
existieren, um Mehrdeutigkeiten der gefundenen Lösungen zu reduzieren. Beispielsweise ka-
men Elliot & Setton [35] in Experimenten, bei denen sie Teile der Ringlamellen untersuchten, 
zu dem Ergebnis, dass der E-Modul in Umfangrichtung ein zwanzigfaches des E-Moduls in 
axialer Richtung beträgt, welcher wiederum doppelt so groß ist wie der radiale.  
An Hand dieser Überlegungen wird ein numerisches Modell erstellt, mittels experimentell 
ermittelter Belastungsreaktionen abgeglichen und das Relaxationsverhalten von Bandscheiben 
über Finite Elemente Simulationen nachgebildet. Somit können Erkenntnisse über das Trag-
verhalten und die intrinsischen Zustände von Bandscheiben gewonnen werden. Diese dienen 
anschließend dazu die Auswirkungen des Entfernens des Kerns zu ermitteln. Mit separaten in 
vivo oder in vitro Experimenten alleine besteht diese Möglichkeit nicht. Erst der zusätzliche 
Einsatz der numerischen Methoden bringt Aufschluss über die in intakten und entkernten 
Bandscheiben herrschenden Zustände. 
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4. Experimentelle Untersuchung 
Das mechanische Verhalten eines Bewegungssegments beruht auf den Eigenschaften seiner 
einzelnen Komponenten und deren Interaktionen. Allerdings erschweren die komplexe Struk-
tur und der Aufbau der Bandscheibe eine experimentelle Bestimmung der Materialeigenschaf-
ten aller separierten Anteile. Zunächst müssten die Wirbel, die knorpeligen Endplatten, der 
Kern und der Ring zerstörungsfrei voneinander getrennt werden. Die gallertige Substanz des 
Kerns behindert zudem die mechanische Analyse seiner Eigenschaften. Er kann beispielswei-
se mittels eines Confined Compression Tests [87][104] untersucht werden. Durch die Ent-
nahme würden jedoch die Struktur des Nucleus, so wie sie in der Scheibe vorliegt, verändert 
und das Zusammenspiel mit dem Faserring vernachlässigt werden. Der Ring müsste in seine 
einzelnen Lamellen aufgeteilt und diese anschließend, jede für sich und nach Regionen ge-
trennt, mit Hilfe von Zug-, Biaxial-Versuchen, … analysiert werden. Auf diese Weise könn-
ten uniaxiale Eigenschaften für jede Lamelle über einen kompletten Umlauf hinweg erfasst 
werden. Allein die Separierung der Lamellen voneinander stellt ein großes Problem für die 
Durchführbarkeit dieser Versuche dar. Wenige Autoren haben daher versucht, die Eigenschaf-
ten der einzelnen Lamellen (Single-Lamellar) zu bestimmen, z.B. [30][49] und [118]. Häufi-
ger werden Experimente mit Bereichen des Ringes über mehrere Lamellen (Multi-Lamellar) 
realisiert, so dass ihre akkumulierten Materialkennwerte erfasst werden [2][4][28][35][37][81] 
[127][135]. Allerdings garantiert die Bestimmung der Komponenteneigenschaften alleine 
nicht die korrekte makroskopische Belastungsreaktion des Bewegungssegments. Aufbauend 
auf Untersuchungen des Tragverhaltens der gesamten funktionellen Bewegungseinheit kön-
nen unter Einbeziehung der Komponentencharakteristiken jedoch Simulationen mit angepass-
ten Materialgesetzen erstellt werden [87]. In vitro Untersuchungen der mechanischen Eigen-
schaften eines oder mehrerer Bewegungssegmente wurden beispielsweise von [15][66][83] 
[132][133] durchgeführt. Auch in vivo Untersuchungen mit instrumentierten Implantaten zur 
Erfassung der mechanischen Reaktionen im Inneren der Wirbelsäule kommen zum Tragen 
[94–96]. Anschließend können die aufgrund der Struktur vorliegenden Randbedingungen (In-
teraktionen, Faserstruktur, superponierte Deformationszustände, …) Berücksichtigung finden, 
so dass Rückschlüsse auf die Eigenschaften der einzelnen Anteile gezogen werden können. 
Mit Hilfe finiter Elemente Simulationen besteht nun die Möglichkeit, ausgehend von makro-
skopischen Reaktionen die lokalen Gegebenheiten im Innern der Bandscheibe zu bestimmen. 
 
 
4.1 Versuchsaufbau 
Für die Untersuchung des mechanischen Verhaltens und der Eigenschaften von Bandscheiben 
werden in der vorliegenden Arbeit unterschiedliche Experimente an Wirbelsäulen-
Bewegungssegmenten durchgeführt. Die Aufbringung und Erfassung der longitudinalen Kräf-
te und der Momente, die dabei auf die Bewegungseinheiten wirken, erfolgt über eine MTS-
Zug-/Druckmaschine. Der verwendete Aktuator 244.22 ist in der Lage, Kräfte bis zu 100 kN 
in den Versuchsstand einzuleiten. Sie werden mittels Kraftmessdosen aufgenommen. Zur 
Experimentelle Untersuchung 
   
44 
 
Anwendung kommen unterschiedliche Messdosen, die mit der entsprechend variierenden 
Empfindlichkeit Kräfte bis zu 1 kN, 10 kN oder 100 kN erfassen können. Des Weiteren ist es 
möglich, sowohl eine maximale Belastung in einer Richtung als auch zyklische Belastungen 
der Probe zu überprüfen. Über entsprechende Druck- und Torsionsbelastungen und anschlie-
ßender Lösung des inversen Problems mittels der Finiten Elemente Methode werden die zur 
Darstellung des mechanischen Verhaltens von Bandscheiben benötigten Materialgesetz-
Parameter bestimmt. Zudem besteht die Möglichkeit, über Relaxations- und Kriechversuche 
viskoelastische, diffusionsabhängige Prozesse in den Bandscheiben nachzubilden.  
Die zu untersuchenden Wirbelsäulensegmente werden zwischen zwei Aluminiumscheiben, in 
denen sich Aussparungen zur Aufnahme des Giesharzes befinden, fixiert. Bei Torsionsversu-
chen werden die Wirbel zusätzlich zu dieser Klebeverbindung mit seitlich angebrachten 
Schrauben gegen Verdrehung gesichert. Die Befestigung der Scheiben an die MTS-Maschine 
erfolgt über eine Schraubverbindung. Zwischen dem Versuchspräparat und dem der Kraftauf-
bringung dienenden Kolben der Maschine wird ein Tisch platziert, der in alle Richtung ge-
neigt eingestellt werden kann. Damit wird eine querkraftfreie Lagerung für eine reine axiale 
Kraft- bzw. Momenteinleitung in die Probe (s. Abb. 4.1) realisiert. Das ungewollte Aufbrin-
gen einer Vorlast durch Verdrehen oder dezentraler Belastung (und daraus folgender Verbie-
gung) wird ausgeschlossen. Nach Ausrichtung der Probe mittels des neigbaren Tisches wird 
die jeweilige Versuchsroutine am Computer erstellt und ausgeführt. Die mit Hilfe der 
Messdose erfassten Daten (Zeit, Weg/Verdrehwinkel, Kraft/Moment) werden anschließend 
ausgewertet. Die Experimente werden in der Regel weggesteuert gefahren, d.h. eine Kolben-
verschiebung oder -verdrehung wird vorgegeben und die daraus resultierenden Belastungen in 
Abhängigkeit von Zeit und Weg erfasst. Die Wegsteuerung als Eingangsgröße hat zum Einen 
den Vorteil einer höheren Genauigkeit im Gegensatz zu kraftgesteuerten Experimenten. Zum 
Anderen können nur in diesem Modus Relaxationsversuche realisiert werden.  
Zusätzlich zu reinen Druck- und Torsionsversuchen werden Relaxationsversuche gefahren, 
bei denen eine vorgegebene Verformung über einen definierten Zeitraum konstant gehalten 
wird. Die jeweiligen Geometrien der untersuchten Präparate für die spätere FE-Simulation 
werden über CT-Daten Extraktionen der einzelnen Versuchsobjekte ermittelt. Diese Datensät-
ze dienen dem Erstellen der individuellen physiologischen Strukturmodelle. Somit ist es mög-
lich, die jeweiligen Messergebnisse auf die exakten Geometrien zu beziehen und dadurch die 
Qualität der folgenden Simulation zu verbessern. Die Experimente zur Parameterbestimmung 
werden mit Bewegungssegmenten durchgeführt, bei denen die knöchernen Gelenkanteile und 
die umschließenden Weichteilstrukturen bestmöglich entfernt werden. Somit lässt sich allein 
das mechanische Verhalten der Bandscheibe erfassen. Moroney et al. stellten in ihren Unter-
suchungen der Auswirkungen verschiedener Belastungsarten fest, dass durch die Erhaltung 
der posterioren Bögen die Steifigkeit um ~50 % höher bei nahezu allen Bewegungen ausfällt 
als bei einer separierten Bandscheibe [83]. Die in der vorliegenden Arbeit ermittelten Parame-
ter werden anschließend genutzt, um das Verhalten eines Bewegungssegmentes in Simulatio-
nen darstellen zu können.  
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Abb. 4.1: Versuchsaufbau; li. Vorbereitung der Präparate; re. MTS-Prüfmaschine mit querkraftfreier Lagerung 
 
Die für die Versuche verwendeten Präparate wurden tiefgefroren gelagert und unter kontrol-
lierten Bedingungen bis zum Erreichen der Raumtemperatur aufgetaut. Dadurch vermeidet 
man eine Beeinflussung der mechanischen Eigenschaften. Obwohl in vielen Studien tiefgefro-
rene Experimente, auf Grund der logistischen Herausforderung und der Beschaffung oder 
auch durch die experimentelle Durchführbarkeit, Verwendung finden, stellt sich die Frage, ob 
der Gefrierprozess negative Auswirkungen auf die mechanischen Eigenschaften hat. Es be-
steht z.B. die These, dass sich das osmotische Potential der Gewebe verändert [47]. Da gerade 
der Zusammenhang von osmotischen Druck und Quelldruck essentiell für die 
viskoelastischen Effekte sind, könnte dies zu einer Veränderung der mechanischen Eigen-
schaften führen. Verschiedene Studien, in denen ein Vergleich von frischen und tiefgefrore-
nen Präparaten stattfand, konnten allerdings keine statistisch signifikanten negativen Auswir-
kungen auf das elastische oder das zeitabhängige Materialverhalten feststellen [26][47][119]. 
Auch Latham et al. nutzten für ihre Untersuchungen der mechanischen Eigenschaften von 
Bandscheiben Bewegungssegmente von Schafen und gaben an, dass das Einfrieren ihre Cha-
rakteristiken nicht signifikant verändern würde [66]. 
Während der Versuchsdurchführung wird das Präparat mit einer physiologischen Kochsalzlö-
sung feucht gehalten, um das mechanische Verhalten der Bandscheibe, das wesentlich vom 
Gehalt und Erhalt der interstitiellen Flüssigkeit abhängt, möglichst physiologisch korrekt dar-
stellen zu können. Bereits in verschiedenen Studien wurde großen Wert darauf gelegt, den 
Einfluss des Flüssigkeitsverlusts aus der Bandscheibe zu minimieren, z.B. [23][28]. So bade-
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ten Ebara et al., ebenso wie Costi et al., ihre Präparate in einer 0,15 % Kochsalzlösung. Sie 
stellten fest, dass nach 30 min eine Sättigung erfolgte und diese für die Testdauer konstant 
blieb (s. Abb. 4.2). Johannessen et al. untersuchten in diesem Zusammenhang die Auswirkun-
gen von dynamischen Kompressionsbelastungen im Bereich von 50 N bis 400 N mit einer 
anschließenden achtzehnstündigen Relaxationsphase im unbelasteten Zustand auf das mecha-
nische Verhalten von Schafbandscheiben [58]. Sie stellten fest, dass nach der zyklischen Be-
lastungsphase eine Erhöhung der elastischen Steifigkeit und eine Abnahme der Spannungsre-
laxation auftraten. Des Weiteren konnten keine durch die Beanspruchung hervorgerufenen 
Schädigungen festgestellt werden. Nach der Relaxationsphase in einer isotonischen, phos-
phatgepufferten Salzlösung (PBS) nahmen alle betrachteten mechanischen Größen wieder 
ihren Ausgangszustand ein. Somit konnten reproduzierbare Resultate erzielt werden. Entspre-
chende Ergebnisse wurden auch von van der Veen et al. mit ihren Versuchen erzielt. Die 
Steifigkeit stieg bei aufeinanderfolgenden Belastungszyklen an. Nach einer genügend langen 
Regenerationszeit stellte sich wieder der Ausgangszustand ein [125]. Auf Grund dessen wer-
den in dieser Arbeit die Präparate zunächst durch eine mit physiologischer Kochsalzlösung 
getränkte Umwicklung feucht gehalten. In einem späteren Versuch mit einem Bioreaktor er-
folgt ein vollständiges Untertauchen in der Lösung. 
 
 
 
Abb. 4.2: Hydration von Versuchspräparaten, nach 30 min wurde 98 % des Gleichgewichtszustands erreicht [28] 
 
 
4.2 Durchführung der Experimente 
Zunächst werden mit den von Schafen explantierte Bewegungssegmenten (zur Verfügung 
gestellt von Prof. Kinne; Waldkrankenhaus "Rudolf-Elle" GmbH Eisenberg) allgemeine bio-
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mechanische Untersuchungen zur Kenntnisgewinnung über das zu erwartende mechanische 
Verhalten durchgeführt. Darauf aufbauend werden spezielle Charakteristiken in weiteren Ex-
perimenten näher untersucht. Auf Basis der Vergleichbarkeit des mechanischen Verhaltens 
von humanen und Schafbandscheiben (s. Abschnitt 2.3) sollen Belastungen bzw. Deformatio-
nen aufgebracht werden, die den Belastungen bzw. Deformationen beim Menschen entspre-
chen. Eine erste Einschätzung der Reaktionskräfte und Verformungen, die sich dabei ergeben, 
kann aus der Literatur entnommen werden. Kandziora et al. nutzten bei ihren Experimenten 
mit Bewegungssegmenten von Schafen Torsionsmomente im Bereich 1 Nm – 6 Nm bei einer 
Verformungsgeschwindigkeit von 1,2 mm/s [59]. Rohlmann et al. untersuchten mittels in-
strumentierten Wirbelkörperersatzes  des L1-Wirbels in vivo die bei verschiedenen Bewegun-
gen und Tätigkeiten wirkenden Kräfte und Momente im Menschen [95]. Die resultierenden 
Kräfte lagen im Bereich von ca. 200 N bis 700 N, die Momente beliefen sich auf meist unter 
2 Nm, wobei aber auch Werte von ~4 Nm erzielt wurden [94][96]. Das Durchschnittsgewicht 
der Patienten von ~70 kg war vergleichbar mit dem Durchschnittsgewicht von Merino-
Schafen mit 72.1 ± 7.3 kg, wie es bei Wilke et al. angegeben wurde [130]. Auch andere Studi-
en nutzen in ihren Experimenten und Simulationen axiale Kompressionskräfte von etwa 
500 N [24][71]. Costi et al. verwendeten eine sinusoidale Schwingung von 2,5 mm als vorge-
gebene Deformation bei einer Vorbelastung von 0,4 MPa [23].  
 
4.2.1 Experimente zur Charakterisierung des Materialverhaltens 
Um Aufschlüsse über das charakteristische Tragverhalten der unbeschädigten Bandscheiben 
zu erhalten, werden in der ersten Versuchsreihe Bewegungssegmente aus dem unteren thora-
kalen Bereich (Thorakal 11 und Thorakal 12) verschiedenen Belastungen, wie Kompression, 
Torsion und auch Zug, ausgesetzt. In Abb. 4.3 sind die Resultate eines Druckversuchs darge-
stellt, bei der noch keine Befeuchtung der Präparate mit Kochsalzlösung Berücksichtigung 
findet. Die Probe wird mit einer Deformationsgeschwindigkeit von 0,01 mm/s komprimiert, 
bis eine maximale Druckkraft von 1000 N erreicht wird. Nach einer Regenerationszeit von 
30 min wird dieser Vorgang wiederholt. Beide Durchläufe verdeutlichen den nichtlinearen 
Charakter der Belastungs-Deformations-Beziehung. Erst ab einer Stauchung von 0,6 mm 
linearisiert sich das Verhältnis. Die nichtlinearen Eigenschaften biologischer Materialien 
(s. Kapitel 2.2) treten somit erwartungsgemäß auch beim Tragverhalten von Bandscheiben 
auf. Des Weiteren ist eine Steifigkeitserhöhung zwischen den beiden Durchläufen zu erken-
nen. Die Kurve der ersten Belastung verläuft wesentlich flacher und bleibt nach dem initialen 
nichtlinearen Anteil relativ konstant. Dagegen steigt der zweite Belastungsverlauf erheblich 
steiler an. Es wird eine höhere Kompressionskraft für die gleiche Stauchung benötigt. Bereits 
bei einer Verformung von ca. 0,3 mm und einer Kraft von ~100 N trennen sich beide Kurven. 
Bei 1000 N stellt sich ein Unterschied von über 20 % ein. Daraus lässt sich schließen, dass 
während der Regenerationszeit keine ausreichenden Diffusionsprozesse abgelaufen sind, die 
zum Erreichen des Ausgangszustands der Bandscheibe führen. Somit liegt in dieser Konstel-
lation keine ausreichende Reproduzierbarkeit ihres Tragverhaltens vor. 
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Abb. 4.3: Druckbelastungsversuch (Belastungs-Verformungs Verhalten) eines Präparats mit zwei 
aufeinanderfolgenden Durchläufen 
 
Obwohl es nicht den physiologischen Gegebenheiten entspricht, wird auch ein Zugversuch 
durchgeführt (s. Abb. 4.4 oben). Dieser belegt, dass das Wirbelsäulensegment nahezu keiner 
Zugbelastung ausgesetzt werden darf. Gut zu erkennen ist der sprunghafte Abfall der Zugkraft 
von gerade mal 35 N auf 27 N bei einer Verformung von 0,7 mm. Die aufgebrachte Belastung 
steigt zwar im weiteren Verlauf bis auf 55 N an, bleibt aber danach nahezu konstant. Es liegt 
die Vermutung nahe, dass dieser sprunghafte Abfall einen möglichen Anfangspunkt einer 
Schädigung der Bandscheibe darstellt und somit bei weiterer Verformung nahezu keine weite-
re Belastung aufgenommen werden kann. 
In einem weiteren Versuch (am Präparat S_L66_Th11-Th12_oV) werden die Auswirkungen 
einer Verdrehung der beiden Wirbel gegeneinander ohne axiale Kompression untersucht 
(s. Abb. 4.4 unten). Die Verdrehung um die Säulenachse um ±5° in beide Richtungen wird 
mit einer Geschwindigkeit von 5°/min vorgegeben. Eine in die Maschine integrierte Torsi-
onsmesseinheit erfasst das dabei wirkende axiale Moment. Nach Erreichen der Endposition 
von +5° wird diese für 30 s gehalten. Anschließend erfolgt eine Verdrehung um - 10° in nega-
tive Richtung. Aus dem negativen Bereich heraus wird nach einer erneuten Haltezeit von 30 s 
wieder die Ausgangsposition angesteuert. Die Darstellung des ersten Belastungszyklus erfolgt 
in roter Farbe, die folgenden neun sind in blau gehalten. Nach einem relativ konstanten An-
stieg der ersten Kurve stellen sich bei jeweils ±5° die höchsten Torsionsmomente ein. Sie be-
tragen ca. – 3,5 Nm bzw. + 5 Nm. Diese Werte liegen innerhalb den in der Literatur aufgeführ-
ten Bereichen, sowohl die vorgegebene Verdrehung, als auch das dadurch hervorgerufene 
Torsionsmoment [94][96][98].  
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Abb. 4.4: Belastungs-Verformungs-Verhalten eines Zugversuchs (oben) bzw. Torsionsversuchs (unten) 
 
Der Maximalwert der Momente in den Endpositionen verringert sich bei den Nachfolge-
Zyklen; ebenso nähern sich die Kurvenverläufe mit zunehmender Zyklenanzahl in ihrer Ge-
stalt einander an. Deutlich zu erkennen ist der steile Abfall des Momentenverlaufs während 
der Haltezeit nach Erreichen der Maximalwerte. Das Material relaxiert. Des Weiteren ver-
bleibt bei Erreichen der Ausgangsposition ein Restmoment in der Probe. Die Hysteresekurve 
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bestätigt die Annahme des viskoelastischen Charakters des mechanischen Verhaltens von 
Bandscheiben. Die bei der Verformung zugeführte Energie differiert von derjenigen, die bei 
Entlastung wieder freigesetzt wird. Ein Maß für diese energetische Differenz stellen dabei die 
von den Hysteresekurven umschlossenen Flächen dar (s. Abschnitt 4.2.7.). Allerdings wird 
durch die Verringerung der Abstände zwischen den Kurvenverläufen deutlich, dass der 
viskoelastische Charakter des Materials auch bei wiederholter Belastung Bestand hat, er sich 
jedoch nur noch wenig ändert. Diese Eigenschaften sollen in späteren Torsionsversuchen nä-
her betrachtet werden. 
 
4.2.2 Das Relaxationsverhalten bei Kompression 
Das Relaxieren der Bandscheibe wird nun in weiteren Experimenten durch Vorgabe mehrerer 
Zyklen eines gleichbleibenden Verformungsmaßes ausführlicher untersucht. Dabei finden 
Präparate Verwendung, die eine intakte Bandscheibe (Präparat SP_Th11-Th12), eine durch 
Inzision leicht beschädigte (Präparate S1_LD_L1-L2, S1_LD_Th11-Th12 und S1_LD_L5-
L6) und eine Scheibe mit entferntem Kern (Präparat S2_SD_Th11-Th12) besitzen. Bei den 
Relaxationsversuchen werden die Wirbel, und dadurch auch die dazwischen befindliche 
Bandscheibe, mittels einer vorgegebenen Verformungsrate von 0,025 mm/s in Säulenrichtung 
belastet. Es werden 20 Zyklen gefahren. Ein Zyklus besteht aus: Kompression bis 0,6 mm – 
Haltezeit für 60 s – Entlastung bis 0,1 mm – Haltezeit für 60 s. Nach einem ersten Versuch 
(mit Präparat S1_LD_L1-L2), bei dem die Reaktionskraft bereits nach dem ersten Zyklus in 
den Zugbereich abfällt, wird bei den folgenden Experimenten eine Vorspannung (initiale 
Kompressionskraft von ~50 N) aufgebracht. Dieser Schritt erscheint auch physiologisch sinn-
voll, da eine permanente Kompression der Wirbelsäule durch die Muskulatur erfolgt.  
Für die bei den nachfolgend dargestellten Relaxationsversuchen verwendeten Präparate liegen 
CT-Datensätze vor, so dass mit entsprechenden Programmen die Bandscheibenabmessungen 
interpoliert werden können (s. Abschnitt 5.3). Damit lassen sich die axialen Reaktionskräfte 
und Verformungen der unterschiedlichen Präparate durch Berücksichtigung der Quer-
schnittsflächen und Bandscheibenhöhen zueinander in Bezug setzen. Zur Ermittlung dieser 
Größen dient das Programm Amira. Nach der Erstellung des geometrischen Modells wird zur 
Ermittlung der maximalen Querschnittsfläche ein transversaler Schnitt an der Stelle durch die 
Scheibe gelegt, bei der die größten horizontalen und vertikalen Randdistanzen vorliegen 
(s. Abb. 4.5 li.). Die Fläche des Schnitts lässt sich daraufhin von der Software über Summati-
on der zweidimensionalen Elemente automatisch ermitteln. Die Bandscheibenhöhe wird ma-
nuell angenähert, indem an drei charakteristischen Punkten in der Sagittalebene die Höhen 
bestimmt und ihr Mittelwert gebildet wird (s. Abb. 4.5 re.). Die somit erhaltenen Abmessun-
gen sind in Tabelle 4.1 aufgelistet. 
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Abb. 4.5: Beispielhafte Darstellung der Transversalebene und der Sagittalebene im Programm Amira 
 
Tabelle 4.1: Geometrische Größen der in den Relaxationsversuchen verwendeten Präparate 
 
Die Reaktionen der Relaxationsversuche sind in Abb. 4.6 dargestellt. Dabei wird die gemes-
sene axiale Kompressionskraft auf die Querschnittsfläche in der Transversalebene des jewei-
ligen Präparats bezogen. Daraus lässt sich eine mittlere Spannung bestimmen. Auf ihrem zeit-
abhängigen Verhalten liegt das Hauptaugenmerk bei dieser Untersuchung. Die Veränderung 
der axialen Kraft bzw. Spannung während des Haltevorgangs, also während der konstanten 
Verformung, stellt das Relaxationsverhalten der Bandscheibe dar. Nach der Kompression des 
Materials und dem entsprechenden Anstieg der Druckspannung verringert sich diese über die 
Zeit. Wird die Probe wieder nahezu entlastet, so steigt die Spannung während des Haltevor-
gangs wiederum an. Des Weiteren nimmt bei Wiederholung der Be- und Entlastungsvorgänge 
sowohl das Ausmaß der Relaxation während der Haltevorgänge bei maximaler Verformung 
als auch der Spannungsaufbau im nahezu entlasteten Zustand ab. Die Relaxationseigenschaf-
ten bei 0,6 mm bleiben jedoch über alle Zyklen hinweg erhalten, wohingegen eine ansteigende 
Spannung bei 0,1 mm spätestens nach dem zehnten Zyklus kaum noch zu verzeichnen ist.  
  
23.34
17.24
 
S1_LD_L1-
L2 SP_Th11-Th12 
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Th12 
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L6 
Volumen 
[mm³] 1465,370 872,459 927,739 716,575 2610,680 
Querschnitts- 
fläche [mm²] 439,918 310,833 368,324 341,883 554,835 
Breite [mm] 26,850 24,900 23,340 27,970 34,500 
Tiefe [mm] 13,300 13,700 17,240 13,020 16,860 
Höhe [mm] 3,373 2,157 2,273 1,887 4,480 
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Abb. 4.6: Darstellung der Spannungen von fünf Präparaten des thorakalen (Th) und lumbalen (L) Bereichs der 
Schafwirbelsäule mit intakten Bandscheiben, Scheiben mit leichten Defekten (LD) 
 und schweren Defekten (SD) 
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Eine mögliche Erklärung für diesen Effekt liefert der Flüssigkeitsanteil im Bandscheibenma-
terial. Durch den Kompressionsvorgang erfolgt eine Umverteilung des Fluids im Material, es 
wird teilweise auch aus der Scheibe herausgepresst. Dieser zeitabhängige Vorgang bewirkt 
eine stetige Volumenreduzierung. Es entstehen Konzentrationsunterschiede um die externe 
Belastung auszugleichen und der Diffusionsdruck steigt an. Reduziert sich nun die externe 
Belastung, so ist das System bestrebt, seinen Ausgangzustand wieder einzunehmen. Es erfolgt 
ein Flüssigkeitsrückstrom [72]. Die fluiden Teilchen diffundieren ins Scheibeninnere, das 
Volumen nimmt zu und der Quelldruck steigt an. Bei Wiederholung der Be- und Entlastungs-
vorgänge verringert sich der Flüssigkeitsrückstrom stetig, so dass auch der Quelldruck gerin-
ger wird. Das Volumen kann seinen Ausgangszustand nicht mehr erreichen und der Wider-
stand gegen externe Belastungen nimmt ab [105]. Damit ist auch die mit der Zyklenanzahl 
abnehmende Verringerung der maximalen Reaktionskraft erklärbar. Der Flüssigkeitsverlust 
bewirkt ein weicheres Materialverhalten. In einem späteren Langzeitversuch wird dieses Ver-
halten weiter untersucht. 
Ähnliche mechanische Reaktionen bei Relaxationsexperimenten sind auch bei anderen 
viskoelastischen Materialien, z.B. bei Elastomeren, zu beobachten. Das Abklingen der maxi-
malen Reaktionskräfte oder Spannungen bei Wiederholung der Be- und Entlastungszyklen 
wird hier als Mullins-Effekt bezeichnet. Eine zuvor unbelastete Probe erreicht bei zyklischer 
Belastung nicht mehr den Anfangswert des ersten Zyklus, sondern nimmt kontinuierlich bis 
zum Erreichen eines stationären Zustands ab. Dies wird auf die Zerstörung und Umverteilung 
von Polymerketten während des initialen Belastungsvorgangs zurückgeführt. Allerdings wird 
dabei zwischen reversiblen und irreversiblen Mullins-Effekt unterschieden. Während sich 
beim reversiblen die Entfestigung nach einer Ruhephase wieder zurückbildet, können sich die 
destruierten Materialanteile beim irreversiblen Prozess nicht wieder erholen. Ein weiterer Ef-
fekt, der bei den Elastomeren zu beobachten ist, besteht in der Entfestigung des Materials bei 
Belastung und dessen Verfestigung bei Entlastung. Dieser Thixotropie genannte Effekt kann 
deutlich in Stufenexperimenten beobachtet werden. Dabei wird die Deformation des Materials 
schrittweise mit dazwischenliegenden Haltezeiten auf einen Maximalwert erhöht um an-
schließend ebenso schrittweise wieder reduziert zu werden. Bei den Haltevorgängen während 
des Verformungsanstiegs kommt es zu einer Materialentfestigung und die Spannung relaxiert. 
Nach Erreichen der maximalen Verformung dagegen verfestigt sich die Probe und die Span-
nungen steigen während der Haltezeiten an. Häufig ist allerdings nicht klar zu unterscheiden, 
ob die zu beobachtenden Reaktionen auf Mullins-Effekte, die Thixotropie oder doch die 
Viskoelastizität zurück zu führen sind [64][109][123]. 
 
4.2.3 Auswirkungen verschiedener Schädigungen bei Kompressionsrelaxation 
Mit den Relaxationsversuchen (dargestellt in Abb. 4.6) wird weiterhin das Verhalten von in-
takten mit leicht und schwer geschädigten Präparaten verglichen. Die drei Proben des thoraka-
len Bereichs (SP_Th11-Th12, S1_LD_Th11-Th12, S2_SD_Th11-Th12) weisen eine deutliche 
Abnahme ihrer Widerstandsfähigkeit gegen externe Belastungen mit zunehmenden Schädi-
gungsgrad auf. Das intakte Segment nimmt die größte Belastung auf, dasjenige ohne Kern die 
geringste. Auch die Spannungen des lumbalen Bereichs mit leichter Schädigung (S1_LD_L1-
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L2, S1_LD_L5-L6) sind deutlich geringer als die der unbeschädigten Bandscheibe. Sie zeigen 
sogar die geringsten Spannungen, geringer noch als die vom schwer beschädigten Segment 
des thorakalen Bereichs. Betrachtet man jedoch die Stauchungen (s. Abb. 4.7), also die aufge-
brachte Deformation bezogen auf die Bandscheibenhöhe, so relativiert sich dieser Eindruck.  
 
 
Abb. 4.7: Vergleich der Stauchungen (Verformung / Bandscheibenhöhe) der Präparate der Relaxationsversuche 
 
 
 
SP_Th11-
Th12 
S1_LD_Th11-
Th12 
S2_SD_Th11-
Th12 
S1_LD_L1-
L2 
S1_LD_L5-
L6 
Maximale 
Stauchung 0,284 0,271 0,326 0,179 0,137 
Maximale 
Spannung 1,641 N/mm² 0,973 N/mm² 0,777 N/mm² 0,291 N/mm² 0,393 N/mm² 
Spannung/ 
Stauchung 5,770 N/mm² 3,592 N/mm² 2,382 N/mm² 1,627 N/mm² 2,862 N/mm² 
Tabelle 4.2: Maximale Spannungen und Dehnungen der Segmente der Relaxationsversuche und ihre Quotienten 
 
Die lumbalen Elemente besitzen eine größere Querschnittsfläche und Höhe als die thorakalen. 
Daher unterscheiden sich auch ihre Steifigkeiten. In Tabelle 4.2 werden die Quotienten aus 
der maximalen Spannung und der maximalen Stauchung gebildet, so dass die Einflüsse der 
unterschiedlichen Höhen und Flächen bei einem Vergleich des Tragverhaltens der Segmente 
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Berücksichtigung finden. Dabei zeigt sich, dass das leicht beschädigte lumbale Segment 
S1_LD_L5-L6 einen höheren Widerstand gegen Verformung aufweist als das schwer beschä-
digte thorakale. Die geringsten Werte werden bei dem Präparat S1_LD_L1-L2 erzielt. Aller-
dings muss hierbei berücksichtigt werden, dass vor Durchführung der Belastungszyklen keine 
Präkonditionierung des Versuchsobjekts S1_LD_L1-L2 durch eine Vorlast erfolgte. Würde 
diese Vorbelastung aufgebracht werden, so könnte der Widerstand des leicht geschädigten 
Präparats größer sein als das des schwer geschädigten. Jedoch lässt sich so kein aussagekräf-
tiger Vergleich ziehen. Das beste Tragverhalten der verschiedenen Schädigungsgrade weist 
das unbeschädigte Präparat auf. 
 
4.2.4 Die Regenerationsfähigkeit bei Kompressionsrelaxation 
Nach dem in Abb. 4.6 dargestellten ersten Versuchdurchlauf werden die Relaxationsversuche 
nach einer kurzen Regenerationszeit (RZ) von 60 Minuten (2. Durchlauf) und einem anschlie-
ßenden langen Zeitraum im unbelasteten Zustand von 12 Stunden (3. Durchlauf) wiederholt. 
Durch Verwendung einer physiologischen Kochsalzlösung bleiben die Präparate durchgehend 
befeuchtet. Die Darstellung in Abb. 4.8 zeigt ein beispielhaftes Belastungsverhalten der Probe 
S1_LD_Th11-Th12 für drei Durchläufe mit je 20 Zyklen.  
 
 
Abb. 4.8: Belastungsverhalten des Präparats S1_LD_Th11-Th12 für drei Durchläufe; 1. Durchlauf nach Auftauen, 
2. Durchlauf nach 60 minütiger Regeneration, 3. Durchlauf nach einer Regenerationszeit von 12 Stunden 
 
Die Versuchsbedingungen aller Durchläufe bleiben zu den in Abschnitt 4.2.2 beschriebenen 
Relaxationsexperimenten des ersten Durchlaufs unverändert. Insgesamt wird das Regenerati-
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onsverhalten von zwei Segmenten mit intakter Bandscheibe (SP_Th11-Th12, S3_Th11-
Th12), zwei mit leicht beschädigten Bandscheiben (S1_LD_Th11-Th12, S1_LD_L5-L6) und 
einem Segment mit entferntem Kern (S2_SD_Th11-Th12) betrachtet. Es wird untersucht, 
inwiefern sich durch die Regenerationszeit das Tragverhalten verändert. Dazu werden, in An-
lehnung an Groth et al. und Li et al. [42][70], die Belastungsrelaxation Ri und die prozentuale 
Veränderung der maximalen Kompressionskräfte über die einzelnen Durchläufe miteinander 
verglichen. Die Belastungsrelaxation Ri wird als das Verhältnis der Differenz aus maximaler 
Kraft F0 (beim ersten Belastungszyklus) und der beim letzten Zyklus wirkenden Maximalkraft 
Ff bezogen auf die maximale Kraft F0 bestimmt. Dies stellt ein Maß für die im gesamten Ver-
such über alle Zyklen erfolgende Kraftreduzierung dar: 
S =  0 −  ¡ 0  (4.1) 
 
Die für die verschiedenen Segmente ermittelten Belastungsrelaxationen und ihre Veränderung 
infolge der unterschiedlich langen Regenerationszeiten sind in Tabelle 4.3 aufgelistet. 
 
 
1. Durch-
lauf ¢£ [%] Änderung von 1. zu 2. [%] 2. Durch-lauf ¢¤ [%] Änderung von 1. zu 3. [%] 3. Durch-lauf ¢¥ [%] 
SP_Th11-
Th12 46,86 2,12 47,85 7,97 50,59 
S3_Th11-
Th12 37,06 11,92 41,48 3,20 38,24 
S1_LD_Th11
-Th12 50,31 -3,02 48,79 -7,39 46,59 
S1_LD_L5-
L6 42,95 6,19 45,61 6,42 45,71 
S2_SD_Th11-
Th12 52,38 -9,00 47,67 -2,61 51,02 
Tabelle 4.3: Belastungsrelaxationen ¢¦ der verschiedenen Präparate und ihrer Veränderungen, 
bezogen auf den ersten Durchlauf 
 
Das Verhältnis der maximalen Kraft des ersten Zyklus zu der des letzen Zyklus ändert sich 
durch die Regenerationszeiten lediglich unwesentlich. Es stellen sich maximale Veränderun-
gen der Belastungsrelaxation l von ca. ± 10 % ein, wobei sich die prozentuale Änderung der 
Relaxation jeweils auf den ersten Durchlauf bezieht. Ein positiver Wert bedeutet dabei, dass 
sich im jeweiligen Durchlauf ein höherer Kraftabfall über die Zyklen einstellt als im initialen 
Durchlauf. Ein negativer Wert besagt dagegen, dass im entsprechenden Durchlauf, bezogen 
zum Ausgangsdurchlauf, eine geringere Differenz der Reaktionskräfte im komprimierten Zu-
stand zwischen dem ersten und dem letzten Zyklus auftritt. Damit erfolgt eine geringere Rela-
xation des gesamten Durchlaufs. Ein signifikanter Zusammenhang zur Dauer der Regenerati-
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on ist somit kaum zu erkennen; die Belastungsrelaxationen nach unterschiedlich langer Rege-
nerationszeit korrelieren weder zu deren Zeitraum noch zum Schädigungsgrad. 
Das geringe Ausmaß der Änderung der Belastungsrelaxationen zeigt, dass sich die Gestalt der 
Kraftverläufe über die Zyklen nach verschiedenen Regenerationszeiten wenig unterscheidet. 
Der Abfall der maximalen Kompressionskräfte ist bei allen ähnlich, sie unterscheiden sich 
jedoch in ihren Beträgen. In Abb. 4.8 wird deutlich, dass die Höhen der Reaktionskräfte zwi-
schen den einzelnen Durchläufen starken Schwankungen unterworfen sind. Insgesamt scheint 
das Umwickeln der Präparate mit in physiologischer Kochsalzlösung getränkten Tüchern kei-
ne ausreichende Maßnahme darzustellen, um die mechanischen Eigenschaften der Bandschei-
be wiederherzustellen bzw. nicht zu verändern. Daher soll im Folgenden ein Langzeitversuch 
mit einem Präparat erfolgen, welches sich in einem mit Kochsalzlösung gefüllten Bioreaktor 
befindet. 
 
4.2.5 Versuche im Bioreaktor 
Der Bioreaktorversuch wird in 4 Durchläufen durchgeführt. Die ersten drei Durchläufe besit-
zen einen halbstündigen Umfang mit anschließender 30-minütiger Regenerationszeit, wohin-
gegen der letzte in einem Langzeitversuch von 19,5 Stunden mündet. Anschließend wird die 
Position wiederum korrigiert, so dass ein spannungsfreier Zustand vor Beginn des nächsten 
Experiments herrscht. Bei allen Durchläufen wird die Probe zyklisch mit einer Rampenfunk-
tion zwischen 0 mm und 1,5 mm bei einer Geschwindigkeit von 0,5 mm/s weggesteuert belas-
tet. Die Vorbelastung beträgt wieder 50 N Kompressionskraft. Das Präparat aus dem lumbalen 
Bereich der Schafwirbelsäule wird in einem speziell für dieses Aufgabengebiet entwickelten 
Bioreaktor untersucht (s. Abb. 4.9 re.). Der Bioreaktor soll zukünftig eine in vitro Kultivie-
rung von Bandscheiben ermöglichen, um somit die Zusammenhänge zwischen der Evolution 
der mechanischen Eigenschaften und den Stoffwechselvorgängen, sowie der Zellaktivität bei 
kontinuierlicher mechanischer Belastung untersuchen zu können. Bei den in dieser Arbeit 
durchgeführten Versuchen stellt der Bioreaktor die Befeuchtung während der gesamten Ver-
suchsdauer sicher und soll Diffusionsvorgänge des interstitiellen Fluids innerhalb der Band-
scheibe ermöglichen. Der Bioreaktor besteht aus einem Glaszylinder, welcher nach unten von 
einer Wärmeplatte aus Edelstahl und nach oben von einem POM-Deckel abgeschlossen ist. 
Innerhalb des Zylinders befinden sich Lagerschalen, die zur Aufnahme der Präparate dienen. 
Deren Wirbelkörper werden mittels Edelstahlschrauben in diesen Lagerungen fixiert. Die 
ebenfalls aus POM bestehenden Schalen besitzen eine perforierte Grundplatte um das Umspü-
len der Wirbel mit Nährlösung zu ermöglichen. Dadurch soll die Versorgung der Bandscheibe 
mit Flüssigkeit über die Wirbelköper realisiert werden. Die Bodenplatte des Bioreaktors ge-
währleistet die konstante, vorgegebene Temperatur im Reaktorinneren. Im Zylinder und in der 
Deckplatte befinden sich verschließbare Anschlüsse, über die Messsonden eingeführt, der 
Gasaustausch ermöglicht oder Nährlösung zu- bzw. abgeführt werden kann. Alle Materialien 
sind sterilisierbar und biokompatibel. Der verschlossene Zylinder wird zur Durchführung der 
Kompressionsversuche in die MTS-Maschine eingespannt. Über ein durch die Deckplatte 
geführtes Gestänge können die im temperierten Fluid (hier physiologische Kochsalzlösung) 
befindlichen Präparate belastet werden. 
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Abb. 4.9: li.: Darstellung der ersten 500 s der Bioreaktor-Relaxations-/Regenerations-Versuche aller Durchläufe; 
 re.: CAD-Zeichnung des Aufbaus des Bioreaktors 
 
Die Ergebnisse der Bioreaktorversuche unterscheiden sich von den bisher durchgeführten 
Relaxations- und Regenerationsversuchen, bei denen lediglich eine Befeuchtung des Präparats 
über eine mit physiologischer Kochsalzlösung getränkte Umwicklung realisiert wurde. In 
Abb. 4.9 li. sind die ersten 500 s aller vier aufeinanderfolgender Durchläufe dargestellt. Im 
Gegensatz zu den bisherigen Versuchen ist hier eine kontinuierliche Abnahme des Wider-
stands gegen Verformung zu erkennen. Die aufgenommenen Kompressionskräfte bei vorge-
gebener Verformung nehmen stetig über die verschiedenen Durchläufe ab. Auch die Belas-
tungsrelaxation verringert sich zunächst (negativer Wert der prozentualen Änderung). Aller-
dings steigt sie im vierten Durchlauf, bezogen auf den dritten Durchlauf, wieder an. Die Rela-
xation des vierten Durchlaufs nähert sich also wieder dem Ausmaß des Kraftabfalls aus dem 
ersten Durchlauf (nur noch -8,7  % Unterschied), obwohl das Material ein wesentlich weiche-
res Verhalten aufweist (Kraftaufnahme -30 %). Die Werte für maximale Kompressionskräfte, 
Belastungsrelaxationen und den jeweiligen Änderungen zwischen den Durchläufen sind in 
Tabelle 4.4 aufgelistet. 
Der vierte Durchlauf, dessen Belastungsverlauf für die ersten 500 s in Abb. 4.9 li. und für den 
mittleren und finalen Bereich in Abb. 4.10 dargestellt sind, stellt einen Langzeitversuch von 
19,5 Stunden dar. Die Reduzierung des Widerstands gegen Verformung nimmt beim vierten 
Durchlauf ein ähnliches Ausmaß, verglichen mit dem ersten Durchlauf, an. Allerdings ist das 
Ausmaß der Belastungsaufnahme deutlich geringer. Bezüglich des Anfangszyklus hat sich die 
Reaktionskraft nach 19,5 Stunden um ~27 % reduziert, wobei der hauptsächliche Steifigkeits-
verlust, gemessen an der Zeitspanne, bereits im Anfangsbereich des Experiments (die ersten 
5-7 Zyklen) zu finden ist. Mit dem Bioreaktor ist es demnach möglich längere, zumindest 
mehrstündige, Experimente durchzuführen, bei denen sich die mechanischen Eigenschaften 
der Bandscheibe nicht signifikant verändern. Eine Optimierung der Ergebnisse kann mögli-
cherweise durch Ersatz der physiologischen Kochsalzlösung mit einer geeigneten Nährlösung 
erzielt werden. 
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Maximale  
Kompressionskraft Belastungsrelaxation 
1. Durchlauf (D1) 1746,40 N -29,88 % 
Änderung von D1 zu D2 bzgl. D1 -9,48 % -24,09 % 
2. Durchlauf (D2) 1580,77 N -22,68 % 
Änderung von D2 zu D3 bzgl. D2 -8,98 % -1,39 % 
3. Durchlauf (D3) 1438,83 N -22,36 % 
Änderung von D3 zu D4 bzgl. D3 -15,46 % 21,97 % 
4. Durchlauf (D4) 1216,32 N -27,28 % 
Änderung von D1 zu D4 bzgl. D1 -30,35 % -8,70 % 
Tabelle 4.4: Maximale Kompressionskräfte und Belastungsrelaxationen 
 des Bioreaktorexperiments, sowie ihrer Veränderungen  
 
 
Abb. 4.10: Mittlerer Bereich (nach 9,7 Stunden) und finaler Bereich (nach 19,5 Stunden) 
 des vierten Durchlaufs des Bioreaktor-Experiments 
 
 
4.2.6 Torsionsversuche 
Nach der detaillierten Untersuchung der Relaxationseffekte bei Kompressionsversuchen soll 
nun das viskoelastische Verhalten bei Torsionsbelastungen eingehender betrachtet werden. 
Dazu werden, zusätzlich zum bereits in Abschnitt 4.2.1 erwähnten intakten Untersuchungsob-
jekt S_L66_Th11-Th12, drei weitere Präparate aus dem lumbalen Wirbelsäulenbereich weg-
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gesteuert mit einer Geschwindigkeit von 5°/min verdreht. Dabei handelt es sich um ein leicht 
geschädigtes (S1_LD_L3-L4) und zwei schwer geschädigte (S2_SD_L1-L2, S2_SD_L3-L4) 
Präparate. Im Gegensatz zu dem oben beschriebenen Torsionsexperiment (s. Abb. 4.4 unten) 
wird hierbei nach Erreichen der maximalen/minimalen Verdrehung von ±5° die Position nicht 
konstant gehalten, sondern die rückführende Verdrehung erfolgt unmittelbar. Der Grund hier-
für resultiert aus der Absicht, die Relaxationseffekte des Materials bei der Betrachtung der 
mechanischen Reaktionen infolge Torsionsbelastung unberücksichtigt bleiben zu lassen. Die 
Verdrehung erfolgt zunächst ohne eine zusätzliche axiale Kompressionskraft mit zehn Zyklen 
(„Präparatbezeichnung“_oV). Anschließend werden dieselben Präparate mit 100 N in axialer 
Richtung komprimiert und wieder über zehn Zyklen tordiert („Präparatbezeichnung“_mV). 
Bei der Vorbereitung der Präparate werden ebenfalls die Facettengelenke und die umgeben-
den Weichteilstrukturen bestmöglich entfernt, da einzig das Bandscheibenmaterial für den zu 
untersuchenden Widerstand gegen eine axiale Verdrehung verantwortlich sein soll. In vivo 
würde dagegen ein Torsionsmoment beim gesunden Bewegungssegment hauptsächlich von 
den Gelenken und den Bandstrukturen aufgenommen [72]. Vor allem besitzt der seitliche 
Wirbelgelenksanteil eine verdrehungsbeschränkende Funktion um zu große Torsionen zu ver-
hindern [65]. Diese Einflüsse gilt es bei der in vitro Untersuchung zu negieren um einzig Aus-
sagen über das Verhalten des Bandscheibenmaterials treffen zu können. 
In Abb. 4.4 unten ist repräsentativ für alle Torsionsversuche das charakteristische Belastungs-
Verformungs-Verhalten der Probe S_L66_Th11-Th12 dargestellt. Auch bei Vernachlässigung 
der konstant gehaltenen Verformung in den Umkehrpunkten ist eine deutliche Hysterese zu 
erkennen. Des Weiteren verbleibt nach Erreichen der Ausgangsposition ein Restmoment im 
Präparat. Die durch die Verdrehung zugeführte Dehnungsenergie unterscheidet sich von der 
bei Entlastung wieder freiwerdenden Energie. Dabei stellt die von der Hysteresekurve einge-
schlossene Fläche ein Maß für das energetische Ungleichgewicht dar [20][42]. Bei Wiederho-
lung der Be- und Entlastungszyklen ist zu erkennen, dass sich das Materialverhalten kaum 
noch verändert. Dieser „steady-state“ stellt sich bei allen Torsionsversuchen ein. 
In Abb. 4.11 sind die Mittelwerte der Momente in den Umkehrpunkten beim jeweiligen Zyk-
lus aller acht Torsionsversuche der vier Präparate (S_L66_Th11-Th12, S1_LD_L3-L4, 
S2_SD_L1-L2, S2_SD_L3-L4) dargestellt. Der Mittelwert des resultierenden Torsionsmo-
ments bei +5° beträgt im ersten Zyklus ca. -3,5 Nm und sinkt mit zunehmender Zyklenanzahl 
auf letztendlich ca.-2 Nm ab. Dabei ist die Änderung des Moments vom 1. zum 2. sowie vom 
2. zum 3. Zyklus noch vergleichsweise hoch. Nach dem 5. Zyklus sinkt das Moment nur noch 
geringfügig. Der Wert des resultierenden Torsionsmoments bei -5° beträgt ~2,5 Nm, verändert 
sich jedoch von Beginn an nur gering. Die Reduzierung der maximalen Torsionsmomente mit 
steigenden Belastungszyklen am Versuchsbeginn finden sich auch in Studien anderer Auto-
ren, so dass deren Experimente erst nach Erreichen des Steady-States bzw. nach einer gewis-
sen Anfangsbelastung zur Präkonditionierung durchgeführt wurden [20][23][58][126]. Bei-
spielsweise nutzten Canella et al. den letzten Zyklus (den Fünften) ihrer Versuche zum Ver-
gleich verschiedener mechanischer Parameter bei unterschiedlichen Belastungsarten.  
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Abb. 4.11: Mittelwerte der Momente in den Umkehrpunkten der einzelnen Zyklen aller acht Torsionsversuche 
 
In Abb. 4.12 sind die Torsionsmomente der Umkehrpunkte +5° und -5° der einzelnen Versu-
che, gemittelt über alle Zyklen der jeweiligen Untersuchungsanordnung, aufgeführt. Die Tor-
sionsmomente der Umkehrpunkte aller Versuche und aller Zyklen finden sich im Anhang. Es 
lässt sich keine Korrelation zwischen den unterschiedlichen Schädigungsgraden oder den be-
trachteten Wirbelsäulenbereichen feststellen. Auch eine Veränderung durch das Aufbringen 
einer axialen Kompressionskraft ist an Hand dieser Werte nicht erkennbar. In einer Studie von 
Renner et al. wurde ebenfalls die Auswirkung einer axialen Kompressionskraft bei verschie-
denen Bewegungen des Wirbelsäulenabschnitt von lumbal eins (L1) bis sacral eins (S1) un-
tersucht. Allerdings wurden dabei wesentlich höhere Kompressionskräfte von 800 N und 
1200 N aufgebracht. Sie stellten bei Torsion (±4 Nm) eine maximale Reduzierung der Range 
of Motion (ROM) um 26 % im Segment L5-S1 fest. Auch bei diesen Untersuchungen kam es 
zu unterschiedlichem Verhalten. Während sich bei einigen Segmenten eine Reduzierung des 
ROM mit ansteigender Vorlast einstellte, erhöhte es sich bei anderen Segmenten [91]. 
Shirazi-Adl et al. dagegen gingen bei ihren FEM-Untersuchungen, bei denen der Einfluss 
verschiedener axialer Vorbelastungen (900 N, 1800 N, 2700 N) bei unterschiedlichen Bewe-
gungen untersucht wurden, von einer generellen Versteifung durch die Krafterhöhung aus 
[114]. 
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Abb. 4.12: Torsionsmomente der Umkehrpunkte aller Versuche, gemittelt über deren jeweilige Zyklen 
 
 
4.2.7 Steifigkeiten und energetische Betrachtung der untersuchten Präparate 
In experimentellen Untersuchungen werden häufig Torsions- bzw. Schersteifigkeiten zur Cha-
rakterisierung des mechanischen Verhaltens von Bewegungssegmenten berechnet. Sie be-
schreiben den Widerstand des Materials gegen die jeweilige Verformung und besitzen eine 
geometrische sowie eine werkstoffabhängige Komponente. Die Nichtlinearität und 
Viskoelastizität des Bandscheibenmaterials führt jedoch zu verschiedensten Definitionen der 
Steifigkeiten. Dies beruht auf unterschiedlichen Aspekten. Zunächst ist es notwendig, einen 
Bereich bzw. einen Punkt der Moment-Verdrehungskurve festzulegen, für den die Steifigkeit 
bestimmt wird. Da das Tragverhalten nichtlinear ist, verändert sich also die Steifigkeit über 
die Belastung und ist sowohl abhängig vom gewählten Punkt/Bereich, als auch von der Be-
rechnungsmethode. Dieser zu definierende Bereich variiert je nach Autor. Darüber hinaus 
verändert sich das Tragverhalten bei Wiederholung des Be- und Entlastungsvorgangs. Somit 
gilt es zu entscheiden, bei welchem Zyklus die Bestimmung erfolgen soll. Einige Autoren 
führen an, dass durch die Belastungsvorgänge Flüssigkeit aus der Bandscheibe herausgepresst 
wird, wobei der Rückstrom bei Entlastung wesentlich geringer ist. Dies führt zu einem konti-
nuierlichen Flüssigkeitsverlust, so dass bei Erreichen des „Steady States“ nicht mehr das phy-
siologische Verhalten wiedergegeben werden kann. Daher sollte die Steifigkeit bei dem initia-
len Zyklus bestimmt werden [91]. Andere Autoren gehen davon aus, dass gerade dieser 
Steady State erreicht werden muss, um Charakteristiken des Materials zu erfassen, die zu re-
produzierbaren Ergebnissen führt [47][58][67][70]. Da in vivo die Bandscheibe permanent 
auf Druck belastet ist, sollte bei in vitro Versuchen zunächst eine entsprechende 
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Präkonditionierung des Materials durchgeführt werden. Die Wahl des für die Steifigkeitsbe-
stimmung gewählten Zyklus, z.B. vierter Belastungszyklen [59] bzw. fünfter Zyklus [20][66], 
und/oder die statische Vorbelastung [20][23][126] differiert dabei je nach Studie.  
Dubbel et al. definiert je nach Art der Belastung Zug-, Druck-, Biege- und Torsionssteifigkeit 
[27]. Die statische Steifigkeit stellt ein Maß für den Widerstand gegen Formänderung dar und 
wird als Verhältnis von Kraft F zur Verlagerung x des Bauteils in Kraftangriffsrichtung bzw. 
von Drehmoment M zum Drehwinkel φ angegeben. Im Idealfall besteht dabei ein linearer 
Zusammenhang, so dass sich die Drucksteifigkeit kK bzw. die Torsionssteifigkeit kT als Pro-
portionalitätskonstante von Kompressionskraft F zur Verlagerung x bzw. Torsionsmoment T 
zum Verdrehwinkel φ definiert: 
P  = §¨P}   ⇒     = §¨}     ©ª~.    P¬ = §+P­   ⇒   ¬ = §+­ (4.2) 
 
Bei nichtlinearem Materialverhalten dagegen existieren zwei entsprechende Definitionen für 
die Steifigkeit an einem Arbeitspunkt. Bei der Einen wird die Steigung der Tangente in dem 
betrachteten Punkt (Fi ; xi) an der Kennlinie bestimmt, bei der Anderen wird die Sekante zwi-
schen zwei Punkten (F2 ; x2), (F1 ; x1) gebildet. Wählt man zur Bildung der Sekantensteigung 
beispielsweise die Punkte Ursprung und betrachteter Punkt, so kann der Unterschied zwischen 
beiden Definitionen bedeutend sein. Es gilt: 
¬^oabogbocgbS¡Sa§bSg: §¨ l; }l = P P}    ; (4.3) 
b§^ogbocgbS¡Sa§bSg: §¨ =  & −  %}& − }% (4.4) 
 
Die Sekantensteigung als Definition der Steifigkeit verwenden beispielsweise Latham et al. 
[66]. Sie nutzen zur Berechnung der Kompressionssteifigkeit die Sekante zwischen 50 N und 
100 N, für die Torsionssteifigkeit der separierten Bandscheiben diejenige zwischen 2,0° und 
2,5°. Moroney et al. bestimmen in Analogie zur Sekantensteigung die durchschnittliche Steif-
igkeit an Hand der Steigung der mittels linearer Regression erhaltenen Belastungs-
Verformungs-Linie. Da jedoch die Existenz einer neutralen Zone (Bereich, bei dem ein von 
Null verschiedener x-Achsen-Durchgang existiert) diese Daten beeinflussen kann, wird zu-
sätzlich eine tangentiale Steifigkeit bestimmt. Dabei liegen die Werte beider Steifigkeiten 
innerhalb einer Abweichung von 20 % [83]. 
Bei den hier untersuchten Präparaten werden sowohl die Tangenten- als auch die 
Sekantensteifigkeit bestimmt. Grundlage bilden jeweils die Ergebnisse der letzten Belas-
tungszyklen des ersten Versuchdurchlaufs, bei denen sich die Reaktionen des Materials kaum 
noch ändern. Für die Berechnung der Sekantensteifigkeit werden bei den Ergebnissen der 
Relaxationsversuche die Kompressionskräfte bei einer Verformung von 0,6 mm und 0,4 mm 
des Belastungszweigs ausgelesen und eine Sekante durch diese Punkte gelegt. Zur Ermittlung 
der Sekantensteifigkeit der Torsionsversuche wird selbiges für die Koordinaten bei ±4° und 
±2° des positiven bzw. negativen Belastungszweigs durchgeführt. Anschließend berechnen 
sich die Steigungen der jeweiligen Sekanten nach obiger Definition.  
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Zur Bestimmung der Tangentensteigung der Relaxationsversuche erfolgt eine Unterteilung 
der Belastungs-Verformungskurven in einen Belastungszweig, einen Relaxationsbereich und 
einen Entlastungszweig. Anschließend werden durch die separierten Kurvenanteile 
Polynomialfunktionen vierter Ordnung gelegt, die die einzelnen Datenpunkte bestmöglich 
annähern. Die Tangentensteigung berechnet sich daraufhin durch Differenzieren der 
Polynomialfunktion des Belastungszweigs infolge der Verformung und Einsetzen der Defor-
mation von 0,5 mm. Bei den Torsionsversuchen kommt ein entsprechendes Vorgehen zur 
Anwendung. Hier ergeben sich je ein positiver und ein negativer Be- und Entlastungszweig, 
so dass vier separate Polynomialfunktionen vierter Ordnung durch die einzelnen Datenpunkte 
gelegt werden. Die Torsionssteifigkeit berechnet sich als Steigung des entsprechenden Belas-
tungszweigs bei +3° bzw. -3° (siehe hierzu Abb. 4.13).  
 
 
Abb. 4.13: Darstellung der Ergebnisse des Torsionsversuchs S2_SD_L3-L4 ohne Vorbelastung mit Unterteilung in 
positive und negative Be- und Entlastungszweige, deren jeweilige Verläufe über Polynomialfunktionen vierter Ord-
nung approximiert werden (R² stellt das Bestimmtheitsmaß dar) 
 
Die Gegenüberstellung der über die Tangenten- und Sekantensteigung bestimmten Kompres-
sionssteifigkeiten der Relaxationsversuche ist in Abb. 4.14 aufgeführt. Die Ergebnisse der 
unterschiedlichen Steifigkeitsberechnungen zeigen lediglich geringe Unterschiede. In vier der 
fünf Fälle ergeben die Sekantensteigungen einen leicht höheren Wert als die Tangentenstei-
gungen. Die prozentualen Abweichungen sind in Tabelle 4.5 aufgelistet. Sie bewegen sich im 
Mittel bei 3,7 %. Unter Berücksichtigung der bei biologischen Materialien auftretenden er-
heblichen Streuung ihres mechanischen Verhaltens führen also beide Definitionen zu sehr 
ähnlichen Ergebnissen. Daher sollen im Folgenden lediglich die Sekantensteigungen der Re-
laxationsversuche betrachtet werden. 
y = -0,0062x4 + 0,0543x3 - 0,1618x2 + 0,0531x + 0,1324
R² = 0,9957
y = -0,0092x4 + 0,0619x3 - 0,1319x2 + 0,0016x + 0,7292
R² = 0,9962
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Die Betrachtung des Schädigungsgrades der Segmente des thorakalen Bereichs führt zu dem 
Ergebnis, dass sich die Kompressionssteifigkeit mit Zunahme des Schadens verringert. Das 
intakte Präparat (SP_Th11-Th12) besitzt die höchste Steifigkeit mit im Mittel ~770 N/mm. 
Bei der eingeschnittenen Bandscheibe (S1_LD_Th11-Th12) verringert sie sich um 22,3 % auf 
~590 N/mm, bei dem entkernten Präparat (S2_SD_Th11-Th12) stellt sich eine Kompressions-
steifigkeit von ~415 N/mm ein. Dies entspricht einer Verringerung um 46 % bzgl. der intakten 
Scheibe. Moroney et al. stellten in ihren Untersuchungen von zervikalen Segmenten eine Ab-
nahme der Kompressionssteifigkeit von 737 N/mm auf 328 N/mm mit Zunahme des Schädi-
gungsgrades von Grad 1 auf Grad 4 fest [83]. Der Mittelwert der Steifigkeiten aller untersuch-
ten Bewegungssegmente ergab einen Wert von 492 N/mm. Auch Cannella et al. stellten eine 
Reduzierung der Steifigkeiten bei axialer Kompression von entkernten Scheiben im Vergleich 
zu intakten fest. Allerdings stiegen sie bei Überschreiten der axialen Last von 400 N über die 
der intakten Scheiben wieder an [20]. Im Allgemeinen variieren die in der Literatur aufgelis-
teten Steifigkeitswerte in Abhängigkeit von Alter, Degenerationsgrad, Segment-Level, Ver-
suchsprotokoll, … sehr stark (zw. 500 N/mm und 3200 N/mm) [20][58][72]. Die in der vorlie-
genden Arbeit durchgeführten Experimente ergeben einen Mittelwert der 
Sekantensteifigkeiten aller Präparate im 20. Belastungszyklus von 503 N/mm. 
 
 
Abb. 4.14: Vergleich der Kompressionssteifigkeiten des 20. Belastungszyklus der Relaxationsexperimente nach unter-
schiedlichen Definitionen (Tangenten- und Sekantensteifigkeit) 
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Präparat SP_TH11
-12 
S1_LD_ 
TH11-12 
S1-LD-
L1-L2 
S1_LD_L
5-L6 
S2_SD_ 
Th11-Th12 
Abweichung der 
Mittelwerte 
Prozentuale 
Abweichung  
-1,29 % 1,72 % 11,75 % 4,85 % 5,13 % 3,68 % 
Tabelle 4.5: Prozentuale Abweichungen der aus dem 20. Belastungszyklus der Relaxationsversuche 
berechnetenTangentensteifigkeiten von den Sekantensteifigkeiten 
 
Die Entwicklung der Sekantensteifigkeiten der Relaxationsexperimente über die Zyklen ver-
deutlicht Abb. 4.15. Die Relationen der bereits dargestellten Endwerte der Steifigkeiten zuei-
nander spiegeln sich auch über den gesamten Experimentverlauf wieder. Das intakte Präparat 
zeigt den höchsten Verlauf, gefolgt von dem des Präparats S1_LD_Th11-Th12. Die Kompres-
sionssteifigkeit des Präparats S1_LD_L1-L2 ist durchgehend am geringsten, die Verläufe der 
beiden übrigen liegen etwas höher aber dicht beieinander. Die Bildung der Mittelwerte je 
Zyklus aller Versuchsergebnisse führt auf Werte um 500 N/mm. Wird der Mittelwert aller 
Präparate über alle Zyklen gebildet, ergibt sich eine Kompressionssteifigkeit von 
514±222,7 N/mm. Die Verläufe weisen nahezu durchgehend eine ähnliche Charakteristik auf. 
Nach einer initialen Erhöhung der Steifigkeit vom ersten zum zweiten Zyklus (teils bis zum 
dritten Zyklus), verringert sie sich zunächst wieder, um zum sechsten Zyklus kurzfristig er-
neut anzusteigen. Daraufhin zeigen die Kompressionssteifigkeiten die Tendenz leicht abzufal-
len. Eine Ausnahme bildet hierbei das Präparat S1_LD_L1-L2. Nach der anfänglichen Ver-
steifung, wird das Material bei konstanten Verformungszyklen wieder kontinuierlich weicher.  
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Die Auswertung der Veränderungen der Steifigkeiten über die Zyklen bei den Torsionsversu-
chen erbringt, im Gegensatz zu den Kompressionsversuchen, keine allgemeingültigen charak-
teristischen Verhaltensweisen. Teils steigen sie initial an um anschließend wieder leicht abzu-
fallen, teils wird das Material von Beginn an kontinuierlich weicher. Allen gemein ist das 
Erreichen eines nahezu konstanten Verlaufs, der sich spätestens nach der sechsten Verdre-
hung nur noch geringfügig ändert. Abb. 4.16 zeigt die mittels der Sekanten- und Tangenten-
definition berechneten Torsionssteifigkeiten des zehnten Belastungszyklus. Ein negatives 
Vorzeichen der aufgelisteten Steifigkeiten erklärt sich dadurch, dass bei einer positiven Ver-
drehung ein negatives Moment erfasst wird und bei einer Drehung in den negativen Bereich 
ein positives. Bei Betrachtung der Ergebnisse der Torsionsversuche ist zu erkennen, dass sie 
stark voneinander differieren. Weder kann eine Korrelation der Versuche mit und ohne axialer 
Vorlast untereinander realisiert werden, noch können charakteristischen Auswirkungen des 
Schädigungsgrades festgestellt werden. Latham et al. dagegen fanden in ihren Versuchen her-
aus, dass Bandscheiben mit einer Läsion geringere Torsionssteifigkeiten aufwiesen 
(ca. 0,3 Nm/deg bis 0,6 Nm/deg) als intakte (ca. 0,6 Nm/deg bis 1,0 Nm/deg) [66]. Auch 
Canella et al. registrierten bei einem Vergleich von intakten Bandscheiben zu solchen mit 
entferntem Kern eine generelle Reduzierung der Torsionssteifigkeit [20]. Der in der vorlie-
genden Arbeit bestimmte Mittelwert aller Torsionssteifigkeiten (Sekantendefinition: pos. 
Drehung: -0,36 Nm/deg bzw. neg. Drehung: -0,25 Nm/deg) liegt etwas unterhalb dem von 
Moroney et al. angeführte Betrag von 0,42 ± 0,17 Nm/deg [83]. Renner et al. konnten in ihren 
Studien ebenfalls keine signifikanten Zusammenhänge zwischen Vorlast und betrachtetem 
Level der lumbalen Segmente nachweisen [91].  
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Während die oben dargestellten lokalen Kompressions- und Torsionssteifigkeiten hauptsäch-
lich das nichtlineare Materialverhalten von Bandscheiben unterstreichen, verdeutlicht sich ihr 
viskoelastischer Charakter in den voneinander verschiedenen Be- und Entlastungsvorgängen. 
Die während der Belastung dem Material zugeführte Energie wird bei der Entlastung nicht 
wieder vollständig freigesetzt. Ein Teil der Energie wird absorbiert, ein Teil dissipiert. Die 
Bestimmung dieser Energiedissipation erfolgt an Hand der experimentell ermittelten Belas-
tungs-Verformungs-Verläufe. Dabei stellt die von den Be- und Entlastungskurven einge-
schlossene Fläche die energetische Differenz zwischen dem Be- und dem Entlastungsvorgang 
während eines Zyklus dar. Weiterhin wird für die Bewertung der Relaxationsexperimente die 
Hysterese (HYS) als das Verhältnis dieser eingeschlossenen Fläche zur Fläche unter dem Be-
lastungszweig definiert [23][42][44][67][107]. Zur Berechnung der Größen kommt auch hier 
der jeweils letzte Belastungszyklus von den Versuchen zur Anwendung. Um die Veränderung 
der energetischen Dissipation aufzuzeigen, werden zusätzlich noch die Hysteresen des ersten 
und zweiten Belastungszyklus bestimmt. Wie bereits bei der Berechnung der Tangentensteif-
igkeit werden die Be- und Entlastungskurven separat über Polynomialfunktionen vierter Ord-
nung approximiert (s. Abb. 4.13). Die anschließende Integration der Funktionen führt auf die 
entsprechenden Flächen und den damit zu bestimmenden Größen. Dabei ist zu berücksichti-
gen, dass bei den Relaxationsversuchen kein reiner, kontinuierlicher Be- und Entlastungsvor-
gang vorliegt. Stattdessen tritt durch den Bereich konstant gehaltener Verformung bereits ein 
Spannungs- und damit Energieabfall auf. Die Torsionsversuche dagegen bestehen aus einem 
kontinuierlichen Be- und Entlastungsvorgang ohne zwischengeschaltetem Relaxationsbereich, 
wenn das Präparat S_L66_Th11-Th12 unberücksichtigt bleibt. 
In Abb. 4.17 sind die Hysteresen der Relaxationsversuche für den ersten, zweiten und dem 
letzten Belastungszyklus dargestellt. Die Relation der Energiedissipation bezogen auf die auf-
gebrachte Energie infolge der Belastung beträgt im Mittel 57,79 % beim ersten Zyklus, 
44,78 % beim zweiten Belastungszyklus und schlussendlich beim 20. Zyklus beträgt das Ver-
hältnis 34,33 %. Somit findet der größte Sprung der prozentualen Energiedissipation bereits 
vom initialen zum darauffolgenden Be- und Entlastungsvorgang statt. Die geringsten 
Hysteresen weist das intakte Präparat (SP_Th11-Th12) auf. Alle anderen Experimente resul-
tieren in deutlich höheren energetischen Dissipationen mit teilweise mehr als doppelt hohen 
Werten. Allerdings ist zwischen den leicht und schwer geschädigten Präparaten keine signifi-
kante Tendenz zu erkennen. 
Die berechneten Energiedissipationen beim 10. Zyklus der Torsionsversuche stellt Abb. 4.18 
dar. Die gemittelte Dissipation der Experimente ohne axiale Vorlast beträgt 0,109 J, die derer 
mit axialer Vorlast 0,104 J. Tendenziell lässt sich jedoch, ebenso wie bei den Torsionssteifig-
keiten, keine Aussage über die Auswirkung der Existenz oder Nichtexistenz einer axialen 
Kompression treffen. Weiterhin fällt die Energiedissipation bei dem schwer geschädigten 
Präparat (S2_SD_L3-L4) niedriger aus als bei dem leicht geschädigten, vergleichbaren Bewe-
gungssegment (S1_LD_L3-L4). Das zweite schwer geschädigte Präparat (S2_SD_L1-L2) des 
anterioren Segments zeigt jedoch ähnliche Werte wie das leicht geschädigte. Canella et al. 
stellten in ihren Experimenten dagegen eine Erhöhung der Hysterese von 56 % bei axialer 
Belastung eines entkernten Präparats im Vergleich zu einem intakten Präparat fest [20]. Li et 
al wiederum konnten keine Abhängigkeit der dissipierten Energie zum Degenerationsgrad mit 
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ihren Experimenten belegen. Jedoch führten sie eine signifikant geringere Hysterese der lum-
balen Bereiche im Vergleich zu den thorakalen Segmenten an [70]. 
 
 
Abb. 4.17: Hysteresen des ersten, zweiten und letzem Belastungszyklus der Relaxationsversuche, 
 sowie ihrer Mittelwerte 
 
Abb. 4.18: Energiedissipationen der Torsionsversuche mit und ohne zusätzlicher axialer Belastung von 100 N 
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Die hier aufgeführten Ergebnisse der verschiedenen Experimente zeigen deutlich den 
viskoelastischen Charakter des Bandscheibenmaterials. Die Be- und Entlastungsvorgänge bei 
einer zyklischen Belastung sowie die bei maximaler Verformung konstant gehaltene Ver-
schiebung führen zu einer Energiedissipation und damit zu den charakteristischen 
Hystereseverläufen der Belastungs-Verformungs-Kurven. Costi et al. unterschieden dabei die 
elastischen (Energiespeicherung) und die energieabsorbierenden Eigenschaften. Diese zeitab-
hängigen Effekte können durch die Wechselwirkungen der flüssigen und festen Phase, sowie 
der intrinsischen Viskoelastizität der festen Scheibenbestandteile bedingt sein [23]. Die Exis-
tenz sowie die geringe Veränderung der Hysteresen nach einer anfänglichen 
Präkonditionierung, und somit ihre Reproduzierbarkeit, stellen eine Begründung dafür dar, die 
viskoelastischen Materialeigenschaften mittels einer pseudoelastischen Theorie in entspre-
chenden Materialgesetzen nachbilden zu können [80]. 
 
 
4.3 Diskussion der experimentellen Untersuchungen 
Mit den in dieser Arbeit vorgestellten Ergebnissen der experimentellen Untersuchungen sol-
len die Charakteristiken des Materialverhaltens von Bandscheiben und die Tendenzen ihrer 
Reaktionen auf mechanische Belastungen erfasst werden. Allgemeingültige quantitative Aus-
sagen gehören nicht zur Zielsetzung dieser Arbeit. Einerseits ist die Kapazität an Versuchs-
präparaten für eine statistisch relevante Auswertung nicht ausreichend. Andererseits ist die 
Variationsbreite des Materialverhaltens, der Versuchsdurchführung, der Einflussfaktoren auf 
die Ergebnisse (Temperatur, Befeuchtung, Probengewinnung und -lagerung, Heterogenität 
biologischen Materials, …), so immens, dass die erzielten quantitativen Ergebnisse häufig nur 
unter eng definierten Bedingungen und auf den Einzelfall bezogen werden können. Eine hohe 
Variationsbreite der Ergebnisse bei Belastungs-Verformungs-Untersuchungen wurde bereits 
in anderen Studien, z.B. von Moroney et al. [83], festgestellt. Auch die Normalisierung bzgl. 
Querschnittsfläche, Höhe, Durchmesser erbrachte in deren Arbeit nur im geringen Ausmaß 
eine Reduzierung dieser Vielfalt. Ebenso ist am Beispiel der Steifigkeitsbestimmung zu er-
kennen, dass sich die quantitativen Ergebnisse je nach Studie bedeutend voneinander unter-
schieden (zw. 500 N/mm und 3200 N/mm) [20][72]. Zusätzlich variierte die Anzahl der für die 
Untersuchungen verwendeten Präparate in den verschiedenen Studien. Cannella et al. nutzten 
beispielsweise zwei Gruppen von je sechs lumbalen Versuchsobjekten. Auch Johannessen et 
al. verwendeten sechs lumbale Wirbelsäulen für ihre Untersuchungen [58]. Costi et al. unter-
suchten neun lumbale Bandscheiben [22] und Latham et al. standen 41 Merino-Schafe zur 
Verfügung [66]. Jedoch weist das qualitative mechanische Verhalten von Bandscheiben ein-
heitliche Charakteristiken auf, so dass unter Berücksichtigung ihrer strukturellen Gegebenhei-
ten und der bestimmten Parameterbereiche die Wiedergabe ihrer Reaktionen auf Belastung 
oder Verformung mit Finite Elemente Simulationen möglich wird. 
Die in den vorangegangenen Abschnitten beschriebenen experimentellen Untersuchungen 
werden an Versuchsobjekten durchgeführt, bei denen die knöchernen Gelenkanteile und die 
umschließenden Weichteilstrukturen bestmöglich entfernt werden. Dies dient dem Zweck, das 
charakteristische Verhalten allein der Bandscheibe zu erfassen. Für eine Finite Elemente Si-
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mulation ist es essentiell, eine möglichst geringe Anzahl verschiedener Einflussfaktoren be-
rücksichtigen zu müssen. Eine optimale Versuchsdurchführung bedingt eine spannungsfreie 
Einspannung, eine physiologisch korrekte Lasteinleitung und die kontinuierliche Befeuchtung 
der Proben, da nur so die Gegebenheiten der in vivo Materialeigenschaften nachgebildet wer-
den können. Im Zuge dessen werden Belastungs- und entsprechende Deformationsbereiche 
definiert, die sich an den in der Literatur zu findenden Angaben orientieren. Die in vivo 
Kompressionskräfte beliefen sich beispielsweise bei Rohlmann et al. auf Werte zwischen 
~200 N und ~700 N, die Torsionsmomente auf Werte unter 2 Nm mit gelegentlichen Spitzen 
bis zu 4 Nm [94][96]. Nach Festlegung der diesen Angaben entsprechenden Verformungen 
und Verdrehungen mit den vorhandenen Präparaten in ersten Versuchen, die erste Aufschlüs-
se auf das zu erwartende mechanische Verhalten des Bandscheibenmaterials liefern, werden 
die weiterführenden Experimente definiert. Der Fokus liegt dabei auf dem Relaxationsverhal-
ten bei Kompression mit kurz- und langfristiger Zeitdauer und zusätzlich der Reaktion auf 
Torsionsbelastungen. Bei den Experimenten kommen neben intakten Präparaten solche zum 
Einsatz, die durch eine Inzision leicht geschädigt oder durch Entfernen des Nucleus schwer 
geschädigt werden. 
Die Relaxationsversuche, bei denen bei einer maximalen und einer minimalen vorgegebenen 
Verformung diese für 60 s auf einem konstanten Wert gehalten wird, weisen das häufig ange-
führte charakteristische Verhalten eines Materials auf, welches aus einer festen und einer flüs-
sigen Phase besteht. Während sich bei der konstanten maximalen Verformung die Reaktions-
kraft bzw. Spannung reduziert, erhöht sie sich bei der minimalen konstant gehaltenen Ver-
formung. Des Weiteren nehmen diese Effekte und die maximalen Kompressionskräfte bei 
Wiederholung des Be- und Entlastungsvorgangs ab. Eine mögliche Erklärung dieser Effekte 
liefert die unterschiedliche Zusammensetzung des Scheibenmaterials. Die zeitabhängigen 
Eigenschaften werden sowohl dem viskoelastischen Verhalten des Festkörpermaterials als 
auch der Flüssigkeit zugeschrieben. Würden sie alleine vom festen Anteil abhängen, so würde 
bei der minimalen Verformung weiterhin ein Kraftabfall auftreten. Ist nun der osmotische 
Druckunterschied jedoch groß genug, so führt dies zu einem Rückstrom der Flüssigkeit. Da-
durch steigt die Reaktionskraft wieder an. Die kontinuierliche Abnahme des Ausmaßes der 
Effekte bei Wiederholung der Belastungszyklen ist ebenfalls den Strömungsprozessen zuzu-
schreiben. Die Kompression bedingt einen Ausstrom des Flüssigkeitsanteils, so dass sich die 
Materialeigenschaften kontinuierlich verändern. Wenn bei der Entlastung ein ungleich großer 
Rückstrom erfolgt, reduziert sich wiederum der Verformungswiderstand von Zyklus zu Zyk-
lus. Diese Reduzierung des Widerstands ist ebenfalls in dem zeitabhängigen Verlauf der ma-
ximalen Kompressionskräfte der einzelnen Belastungszyklen erkennbar. Die Reaktionskräfte 
verringern sich von Zyklus zu Zyklus, wobei die Reduzierung jedoch je Intervall geringer 
wird. Der nichtlineare Charakter des Materialverhaltens verdeutlicht sich zusätzlich bei der 
Betrachtung der lokalen Steifigkeiten über die Belastungszyklen. Trotz der kontinuierlichen 
Maximalkraftreduzierung steigen die berechneten Steifigkeiten zunächst an. Auch in dem 
weiteren, tendenziell abfallenden Verlauf, treten stellenweise Steifigkeitserhöhungen auf. Im 
Gegensatz zum nichtlinearen Verhalten würde bei einem ideal linearen Zusammenhang eine 
Reduzierung der Reaktionskraft bei gleicher Verformung in einem geringeren Wert der Steif-
igkeit münden. Die viskoelastischen Eigenschaften von Bandscheiben werden vor allem an 
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Hand der Hysteresen der Relaxationsversuche deutlich. Durch die konstant gehaltene Verfor-
mung bei maximaler Verschiebung erfolgt bereits eine energetische Dissipation. Der Entlas-
tungsvorgang verstärkt diesen zusätzlich. Dabei tritt die höchste prozentuale Energiedissipati-
on bereits infolge des ersten Be- und Entlastungsvorgang ein. In den darauffolgenden Zyklen 
reduziert sie sich weiterhin, bis auch hier wieder ein nahezu konstanter Zustand erreicht wird. 
Ein weiterer Gegenstand der experimentellen Untersuchung betrifft die Regenerationsfähig-
keit der Präparate in vitro. Im lebenden Organismus kommen bei der Belastung der Wirbel-
säule verschiedenste Mechanismen zum Tragen, die ihre mechanischen Eigenschaften beein-
flussen. Alle diese Umstände in vitro nachzubilden ist nahezu unmöglich. Jedoch soll hier ein 
bedeutender Faktor, das Potential der Scheibe zu Diffusionsprozessen und den damit verbun-
denen mechanischen Konsequenzen, näher betrachtet werden. Dazu werden die Relaxations-
versuche nach einer kurzfristigen (60 Minuten) und einer langen (12 Stunden) Entlastungszeit 
bei kontinuierlicher Benetzung mit physiologischer Kochsalzlösung wiederholt. Diese Rege-
nerationszeit besitzt keinen nennenswerten Einfluss auf die Gestalt der Reaktionskräfte über 
die Belastungszyklen. Der Kraftabfall von Zyklus zu Zyklus ist bei sämtlichen Durchläufen 
des jeweiligen Präparats ähnlich. Allerdings unterscheiden sich die Beträge der Kompressi-
onskräfte in Abhängigkeit von den Durchläufen. Nach der kurzen Regenerationszeit ist eher 
eine Tendenz zu einer Zunahme des Widerstands gegen Verformung zu erkennen. Im Gegen-
satz dazu variieren die Ergebnisse nach dem langen Erholungszeitraum in unterschiedlichem 
Ausmaß. Die angestrebte Rückkehr zum Ausgangszustand wird jedoch nicht erreicht. Daher 
scheint das Umwickeln der Präparate mit in physiologischer Kochsalzlösung getränkten Tü-
chern keine ausreichende Maßnahme darzustellen, um die mechanischen Eigenschaften der 
Bandscheibe wiederherzustellen bzw. nicht zu verändern. Dieses Verhalten gibt den Anstoß 
zu einem abschließenden Bioreaktorexperiment, bei dem das Präparat während der gesamten 
Versuchsdauer in auf 37° C temperierter physiologischer Kochsalzlösung getaucht ist. Es soll 
zur Klärung beitragen, inwiefern eine vollständige Benetzung der Präparate die mechanischen 
Charakteristiken von in vitro Versuchen günstig beeinflussen kann. Es werden bei den Biore-
aktorexperimenten insgesamt vier Durchläufe mit einer jeweils 30-minütigen Regenerations-
zeit durchgeführt. Der letzte Durchlauf mündet in einem Langzeitversuch von 19,5 Stunden. 
Die Ergebnisse unterscheiden sich von denen mit umwickelten Präparaten. Über die einzelnen 
Durchläufe nimmt der Widerstand gegen Verformung kontinuierlich ab. Die Belastungsrela-
xation dagegen nimmt zunächst ab um zum vierten Durchlauf wieder anzusteigen. Somit nä-
hert sich die Gestalt der Kräftekurve wieder der anfänglichen an. Durch den Langzeitversuch 
wird desweiteren deutlich, dass die größten Veränderungen der Kraftaufnahme und der Rela-
xation in den ersten 5-7 Zyklen (bzw. den anfänglichen 200 s) auftreten. Die absolute Ände-
rung dieser Größen über eine lange Versuchsdauer ist zwar größer als bei den ersten 200 s. 
Setzt man die Veränderung jedoch in Relation zu der Zeitdauer, in der sie sich einstellt, so ist 
diese relative Größenänderung in den anfänglichen Zyklen wesentlich bedeutender als über 
lange Versuchszeiträume. Schlussendlich stellt der Bioreaktor eine Möglichkeit dar, die in 
vitro Versuchsumstände bedeutend zu verbessern. 
Bei der Durchführung der Torsionsversuche werden drei Präparate zyklisch um maximal ±5° 
verdreht. Nach Erreichen der Ausgangsposition folgt der nächste Torsionszyklus. Dieser Vor-
gang wird zehnmal wiederholt. Der gesamte Versuchsdurchlauf läuft zunächst ohne eine zu-
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sätzliche axiale Belastung ab. Anschließend folgt eine zweite Versuchsreihe, bei dem das 
Präparat mit 100 N axial komprimiert wird. Auch bei den Torsionsversuchen ist eine 
Präkonditionierung der Versuchsobjekte zu finden. Nach einem anfänglichen Abfall der ma-
ximalen Torsionsmomente stellt sich ein „Steady-State“ ein; die Änderungen fallen anschlie-
ßend nur noch gering aus. Dieses Verhalten spiegelt sich bei den über die Belastungszyklen 
berechneten Torsionssteifigkeiten wieder. Anfänglich variieren sie extrem; spätestens nach 
der sechsten Verdrehung ändern sie sich jedoch nur noch geringfügig. Die Bestimmung der 
Energiedissipation bei den Torsionsversuchen unterstreicht den viskoelastischen Charakter 
des Materialverhaltens der Bandscheibe. Die Existenz oder Nichtexistenz einer axialen Vor-
last fördert jedoch keine signifikanten Unterschiede in der Systemreaktion, der Betrachtung 
der Steifigkeiten oder der Energiedissipation zu Tage. Lediglich die Bildung der Mittelwerte 
der Versuche mit bzw. ohne axiale Vorlast führt zu der Beobachtung, dass bei Existenz einer 
Belastung in Säulenrichtung die gemessene Torsionssteifigkeit in der jeweiligen 
Verdrehrichtung geringer ausfällt als bei den Versuchen ohne Vorlast. Allerdings besitzt die 
hier verwendete zusätzliche Kompressionskraft ein wesentlich geringeres Ausmaß als bei 
Experimenten anderer Autoren. Renner et al. nutzten beispielsweise Vorlasten von 800 N und 
1200 N. Diese führten zu Veränderungen in der Range of Motion [91]. 
Der Schädigungsgrad der Präparate der Relaxationsversuche hat Auswirkungen auf das Trag-
verhalten bei Kompression. Das intakte Präparat ist in der Lage einer Stauchung einen bedeu-
tend höheren Widerstand entgegen zu setzen als alle anderen. Mit Zunahme der Schädigung 
verringert sich auch die Fähigkeit zur Aufnahme von Belastungen. Diese Tendenzen spiegeln 
sich auch bei Berechnung der Steifigkeiten wieder. Die Zunahme des Schadens an der Schei-
be führt zur Reduzierung ihrer Steifigkeit und somit zu einer Verringerung des Widerstands 
gegen die Stauchung. Auch die Energiedissipation bzw. die Hysterese des Relaxationsexpe-
riments mit intaktem Präparat weist das geringste Ausmaß auf. Im Gegensatz zu den bisheri-
gen Tendenzen, dass mit Zunahme der Schädigung die betrachteten Parameter geringer im 
Vergleich zum intakten Präparat ausfallen, zeigen die Hysteresen der schwer und leicht ge-
schädigten Präparate keine signifikanten Unterschiede. Bei den Torsionsversuchen sind kei-
nerlei signifikante Korrelationen zwischen Schädigungsgrad und aufgenommenen Torsions-
moment oder der Energiedissipation feststellbar. Auch eine Relativierung durch die Berech-
nung der Torsionssteifigkeiten fördert keine Tendenzen zu Tage. Dieser Sachverhalt führt zu 
zwei möglichen Erklärungen. Bei einer Torsion werden die resultierenden Dehnungen haupt-
sächlich auf die Faserstruktur des Anulus Fibrosus übertragen. Die ungerichtet vorliegenden 
Fasern des Kerns und seine gallertige Struktur haben demnach keinen nennenswerten Anteil 
an der Lastaufnahme. Somit würde das Fehlen des Kerns auch keine signifikanten Auswir-
kungen auf die Ergebnisse der Torsionsversuche besitzen. Der zweite Faktor ist durch die, im 
Vergleich zur Kompression, relativ geringen Volumendehnung bei einer Verdrehung gege-
ben. Eine Aufgabe des Nucleus besteht in der „Umverteilung“ einer axialen Kompression in 
eine umlaufende Faserdehnung des Rings, um somit eine günstige Lastverteilung zu erzielen. 
Bei einer Torsion kommt dieser Effekt nicht zum Tragen. Aus diesem Grund zeigt auch eine 
Inzision des Rings, bei der das Hauptproblem in der verringerten Rückhaltefähigkeit des 
Nucleus durch den Anulus besteht, keine Auswirkungen auf das Torsionsverhalten der Band-
scheibe. 
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5. Das numerische Modell 
Honerkamp schreibt über Hawking [50]: 
„Ein erster wichtiger Punkt, den Hawking in aller Klarheit betont, ist der, dass es seiner Mei-
nung nach keinen theorieunabhängigen Realitätsbegriff gibt. Diese Aussage beschreibt genau das, was 
Physiker im Umgang mit den physikalischen Theorien immer wieder erfahren. Ohne Theorie "im Hin-
terkopf" sind alle experimentellen Ergebnisse nur unverständliches Rauschen. Unsere Theorien - von 
der Newtonschen Theorie der Bewegung über die Maxwellsche Theorie des Elektromagnetismus bis 
hin zur Relativitätstheorie und Quantentheorie - sie alle ermöglichen erst das Verständnis, die Fähig-
keit zu Vorhersagen und die immer effektivere Nutzung der Gesetzmäßigkeiten der Natur durch die 
Technik. Unsere Theorien sind aber letztlich, so erfolgreich sie auch die Natur beschreiben, mathema-
tische Modelle, also "Konstruktionen menschlichen Geistes", die zwar immer weiter verfeinert wer-
den, aber die Natur nie ganz erfassen können. 
Das fällt besonders auf, wenn man versucht, Modelle für komplexe Systeme zu formulieren, für 
Phänomene, die nicht genau reproduzierbar sind und deshalb mit mathematischen Gleichungen be-
schrieben werden müssen, in denen Zufallsgrößen auftreten. Solche Modelle sind meistens nicht von 
irgendwelchen Prinzipien ableitbar oder sonst begründbar, sie rechtfertigen sich alleine dadurch, dass 
sie das Phänomen halbwegs gut beschreiben und meistens gibt es mehrere solcher suboptimalen Mo-
delle. Man nennt so etwas ein phänomenologisches Modell, dieses beschreibt nur das Phänomen, er-
klärt aber nichts, da es das Phänomen nicht auf eine tiefer liegende Gesetzmäßigkeit zurückführt. Bei 
solchen Modellen ist es also von vorneherein klar, dass unser mathematisches Modell ein Produkt 
unseres Geistes ist, und man wundert sich gar nicht, wenn der Kollege für das gleiche Phänomen ein 
ganz anderes Modell favorisiert. Hawking nennt solche phänomenologischen Modelle "effektive The-
orien"; für ihn ist z.B. der freie Wille auch so eine effektive Theorie für das Gefühl, das wir damit 
verbinden.“ 
 
Basierend auf den im vorangegangenen Kapitel erläuterten Erkenntnissen aus den experimen-
tellen Untersuchungen von Bandscheiben und den theoretischen Überlegungen aus dem Kapi-
tel 2 erfolgt nun die Erstellung des numerischen Modells einer Discus Intervertebralis. Dabei 
gilt es zu berücksichtigen, wie Honerkamp in seinem Essay über Stephen Hawkings Buch 
„Der große Entwurf – Eine neue Erklärung des Universums“ schrieb, dass experimentelle 
Ergebnisse zwar ohne eine entsprechende erklärende Theorie keine Bedeutung besitzen, aber 
ebenso mathematische Modelle nur in einem begrenzten Ausmaß die natürlichen Gegebenhei-
ten wiedergeben können. Das hier zu untersuchende biologische System der Bandscheibe 
stellt in seiner Gesamtheit ein äußerst komplexes System mit einer Vielzahl miteinander kor-
relierender mechanischer, chemischer und biologischer Vorgänge dar. Entsprechend der von 
Honerkamp beschriebenen Aussage, kommt in dieser Arbeit ein phänomenologisches Modell 
zum Einsatz, das in der Lage sein soll, bestimmte mechanische Vorgänge, wie das Relaxati-
onsverhalten der Scheibe, nachzubilden. Dabei steht es außer Frage, dass andere Wissen-
schaftler verschiedenartige Modellierungen für dasselbe oder ähnliche Fragestellungen finden 
können, die weder besser noch schlechter als das in dieser Arbeit vorgestellte Modell sein 
müssen. Folgend dem Prinzip: „So gut wie möglich, so kompliziert wie nötig“ wird die hier 
verwendete Lösung favorisiert. 
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5.1 Anforderungen an das numerische Bandscheibenmodell 
Mit Hilfe von numerischen Modellen kann das physikalische Materialverhalten von Körpern 
nachgebildet werden. Dabei besteht das Modell aus zwei grundsätzlichen Komponenten; das 
Stoffgesetz und das geometrische Modell. Das Stoffgesetz beschreibt die physikalische Reak-
tion des Körpers in Form von konstitutiven Gleichungsbeziehungen; in dem hier betrachteten 
Fall das mechanische Verhalten bei Belastungen bzw. Verformungen. Aber auch andere Ein-
flussgrößen, wie beispielsweise Temperaturänderungen infolge Kompressionen oder Masse-
änderungen bei Stofftransport, können damit berücksichtigt werden. Die zweite Komponente 
des numerischen Modells beschreibt die geometrische Struktur des Körpers, auf den das Ma-
terialgesetz Anwendung findet. Mit dem Strukturmodell werden die Form und die Grenzen 
des Körpers festgelegt, eventuelle Interaktionen zwischen verschiedenen Komponenten defi-
niert und bei Finite Elemente Simulationen die Vernetzung realisiert. Damit das numerische 
Modell das physikalische Verhalten eines Körpers einwandfrei wiedergeben kann sind somit 
die exakte mathematische Beschreibung der Zusammenhänge aller Einflussgrößen und die 
korrekte Erfassung der Geometrie des Körpers erforderlich. Die Erfassung aller Faktoren 
kann jedoch äußerst kompliziert, wenn nicht sogar unmöglich sein. Daher gilt es je nach zu 
untersuchender Fragestellung zu entscheiden, welche Voraussetzungen erfüllt sein müssen 
und welchen Anforderungen das numerische Modell gerecht werden muss. Beispielsweise ist 
für die Simulation des makroskopischen Belastungs-Verformungs-Verhaltens von Bandschei-
ben die Betrachtung der mikroskopischen Auswirkungen auf die zellulären Prozesse nicht 
zwingend erforderlich. Steht jedoch die Untersuchung biomechanischer Interaktionen zwi-
schen einzelnen Fasern oder zwischen Zellkomplexen im Vordergrund, dann müssten weitere 
Einflussfaktoren, wie chemische Potentiale, u.a., einbezogen werden. Daher werden im Fol-
genden die Anforderungen festgelegt, die das in dieser Arbeit verwendete numerische Modell 
erfüllen soll, und diejenigen Faktoren ermittelt, die einen relevanten Einfluss auf das mecha-
nische Verhalten ausüben. 
Das geometrische Modell eines Bewegungssegments besteht aus zwei Wirbeln mit dazwi-
schenliegender Bandscheibe. Die Grenzschicht zwischen diesen Komponenten bilden die 
knorpeligen Endplatten. Jedoch besitzen diese Platten eine sehr geringe Dicke (Endplattendi-
cke: 200-300 µm [36]) und eine höhere Steifigkeit als die Scheibe (E-Modul Endplat-
te: 23.8MPa [8]), so dass ihr Einfluss auf das Tragverhalten des Bewegungssegments ver-
nachlässigt werden kann. Weiterhin weisen die harten Wirbelkörper einen bedeutend höheren 
Elastizitätsmodul im Vergleich zur Zwischenwirbelscheibe auf, wodurch ihr Anteil am Belas-
tungs-Verformungs-Verhalten des Segments eher gering einzuschätzen ist, und die Wirbel 
somit als starr angenommen werden können. Diese Annahmen wurden bereits in verschiede-
nen anderen Studien getroffen, z.B. von Grunendahl [44] und Helfenstein [47]. Damit wird 
das mechanische Verhalten hauptsächlich durch die Bandscheibe und ihrem speziellen Auf-
bau (siehe Abschnitt 2.1) beeinflusst. Diese Strukturen gilt es in dem geometrischen Modell 
zu erfassen. Auf Grund der unterschiedlichen Anteile und Ausrichtungen der Fasern im 
Nucleus und Anulus, sowie ihrer jeweiligen Flüssigkeitsgehälter, liegen für diese beiden sehr 
unterschiedliche Materialverhalten vor. Daher besteht das geometrische Modell der Band-
scheibe aus den Hauptkomponenten Kern und Faserring. Der Aufbau aus verschiedenen 
Schichten von Faserbündeln, die unterschiedliche Vorzugsrichtungen bzgl. der Transversal-
Das numerische Modell 
   
76 
 
ebene besitzen, legt eine weitere strukturelle Unterteilung des Rings in Schichten nahe. Durch 
den Orientierungswechsel ist die Bandscheibe in der Lage, Momentenwirkungen infolge Ro-
tation um die Säulenachse in beiden Richtungen aufzunehmen. Die alternierende, schräge 
Faserausrichtung ermöglicht es, unterschiedlichen Deformationen zu widerstehen. Wären die 
Fasern parallel zu den Deckplatten orientiert, könnten sie zwar eine maximale Spannung in 
Umlaufrichtung aufnehmen, aber sie hätten einen minimalen Widerstand gegen Gleiten zwei-
er Wirbel. Somit müsste der Ring in 10 bis 20 Schichten unterteilt werden, denen jeweils ver-
schiedene Faserorientierungen zugeordnet werden können. Allerdings existieren in den ein-
zelnen Schichten ebenfalls kreuzende Faserbündel mit entgegengesetzter Verdrehung gegen-
über der Transversalebene. Des Weiteren nimmt diese zum Inneren der Scheibe hin zu, wobei 
der Anteil der ausgerichteten Faserbündel abnimmt. Auf Grund dieser Überlegungen und da 
keine Schersimulationen durchgeführt werden, sollen in dieser Arbeit je zwei Schichten zu 
einer Lamelle zusammengefasst werden. Würden je zwei Schichten unterschiedliche Vorzei-
chen bei den Hauptachsenorientierungen der Fasern mit gleichem Betrag der Verdrehung be-
sitzen, so würde ihre gemeinsame Wirkrichtung in der Umfangsrichtung des Ringes resultie-
ren. Das sich ergebende System des Rings besteht also aus ca. 5 Lamellen, denen ein 
orthotropes, in der Umfangsrichtung mitlaufendes Koordinatensystem zugewiesen werden 
kann. Dies hat den weiteren Vorteil, dass die Erkenntnisse aus den multi-lamellaren Untersu-
chungen (s. Abschnitt 2.4), bei denen meist die Parameter in Umfangs-, in radialer und in axi-
aler Richtung bestimmt wurden, genutzt werden können. Die einzelnen Anteile des Struktur-
modells des Bewegungssegments, die Ringschichten, der Kern und die Wirbel, müssen ab-
schließend über Kontaktbedingungen zueinander in Beziehung gesetzt werden. 
Das Materialgesetz muss in der Lage sein, die im Innern der Bandscheibe herrschenden Ge-
gebenheiten wiederzugeben. Die Scheibe ist in der Lage, hohen Lasten zu widerstehen. Dafür 
sind hauptsächlich zwei Mechanismen verantwortlich, die besondere Scheibenstruktur und die 
enthaltene Gewebeflüssigkeit. Der spezielle Aufbau befähigt die Bandscheibe, axiale Druck-
kräfte durch Dehnung der Fasern im Ring, die eine hohe Zugfestigkeit besitzen, zu kompen-
sieren. Die hohe Bindefähigkeit von Flüssigkeit auf Grund der im Gewebe eingelagerten 
Proteoglykane bewirkt die Lastübertragung. Kurzfristig hohe Lasten haben kein plötzliches 
Auspressen aller Flüssigkeit zur Folge. Vielmehr ermöglicht die Flüssigkeitsbindung eine 
Aufnahme der Kräfte über den hydrostatischen Druck. Schünke et al. spricht dabei von der 
Stoßdämpferfunktion von Anulus fibrosus und Nucleus Pulposus, wobei der Kern als „Was-
serkissen“ dient und die Belastungen an die zugfeste Hülle, den Ring, weitergibt [108]. Bei 
Fortbestand der Deformation treten jedoch Strömungsprozesse in der Bandscheibe auf, die zu 
einer Reduzierung des Druckes führen. Bei langfristigen Belastungen wird also durch das 
Rumpfgewicht und den ständig wirkenden Muskelkräften an der Wirbelsäule ein hydrostati-
scher Druck induziert, der 3-5-fach höher ist als der osmotische Quelldruck. Die Folge ist ein 
stetiger Flüssigkeits- und somit Volumenverlust, was zu einer kontinuierlichen Veränderung 
des mechanischen Verhaltens führt. Diese Mechanismen bedingen die viskoelastischen Ei-
genschaften der Bandscheibe, die in der konstitutiven Beschreibung des Materialverhaltens zu 
berücksichtigen sind.  
Bestätigt wird der viskoelastische Charakter der Bandscheibe auch durch die experimentellen 
Untersuchungen in Abschnitt 4. Die kontinuierliche Reduzierung der maximalen Kompressi-
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onskräfte von Belastungszyklus zu Belastungszyklus demonstriert die stetige Veränderung der 
Materialeigenschaften. Dass die Abnahme mit steigender Belastungszyklenzahl geringer wird, 
spricht für einen vom Flüssigkeitsstrom abhängigen Prozess. Die Existenz von Hysteresen bei 
Verformungen und Verdrehungen, sowie das Relaxieren bei konstant gehaltener Verschie-
bung, unterstreichen den viskoelastischen Charakter der Bandscheibe. Vor allem die unter-
schiedlichen Spannungsänderungen bei den konstanten maximalen und minimalen Verfor-
mungen weisen auf strömungsabhängige Prozesse hin. Während bei maximaler Verformung 
die Spannung abfällt, steigt sie dagegen bei den minimalen an, wenn auch in geringerem 
Ausmaß als beim vorherigen Abfall. Die Experimente verdeutlichen, dass die Materialien 
nichtlineare mechanische Eigenschaften besitzen. Auch dieses Verhalten muss in dem Materi-
algesetz Berücksichtigung finden. Ebenso soll durch das Stoffgesetz die Reduzierung der 
Veränderungen der Materialeigenschaften nach anfänglich hohen Änderungen über die Zeit 
wiedergegeben werden. Rubin et al. führten ähnliche Anforderungen an ein numerisches Mo-
dell der Bandscheibe auf. Es sollte eine nichtlineare Spannungs-Dehnungs-Beziehung, Rela-
xationsverhalten bei konstanter Dehnung, Präkonditionierung bei Wiederholung der Belas-
tungszyklen und Hysteresen aufweisen. Des Weiteren sollte ein dreidimensionales Modell 
vorliegen, welches die anisotropen Effekte unterschiedlicher Faserorientierungen und materi-
elle Inhomogenitäten sowie elastische Komponenten und Regenerationseffekte beinhaltet 
[99]. 
Zusammenfassend lassen sich die Anforderungen an das numerische Modell in zwei Katego-
rien unterteilen; die Bedingungen, die das Materialgesetz erfüllen muss, und diejenigen, die 
die Struktur des geometrischen Modells betreffen. Jedoch findet das Stoffgesetz Anwendung 
auf das Strukturmodell, so dass die Reaktion des Gesamtsystems von beiden Anteilen und 
ihrem Zusammenwirken abhängig ist. Eine voneinander unabhängige Betrachtung ist dem-
nach nicht möglich, da Änderungen des Einen Wechselwirkungen bei dem Anderen bedingen. 
Somit gilt es, für den Faserring ein viskoelastisches Materialgesetz zu verwenden, dessen Ei-
genschaften sich in Abhängigkeit der Faserschichtbereiche und mit der Umlaufrichtung ver-
ändern. Des Weiteren muss sich die Spannungs-Dehnungs-Beziehung zur Nachbildung von 
Inhomogenitäten über die Querschnittsfläche verändern können. Der Kern dagegen besitzt 
keine Vorzugsrichtungen. Das Typ-II Fibrillen Netzwerk ist gleichmäßig verteilt und zeigt 
keine prägnante Ausrichtung. Daher kann bei dem Kern von einem isotropen Materialverhal-
ten ausgegangen werden. Außerdem besitzt er einen hohen Flüssigkeitsanteil mit einer sehr 
starken Bindung und geringer Permeabilität, so dass der Nucleus als ein nahezu inkompressib-
les Material anzusehen ist. Auf Grund dieser hohen Bindungen und den vergleichsweise kur-
zen Zeiträumen der zu simulierenden Experimente können für den Kern diffusionsabhängige 
Prozesse vernachlässigt und von einem linear-elastischen, isotropen Verhalten ausgegangen 
werden. Die Bandscheibe, als Gesamtmodell betrachtet, weist dagegen ein nichtlineares 
Spannungs-Dehnungs-Verhalten auf, besitzt anisotrope Materialeigenschaften und zeigt 
viskoelastisches, diffusionsabhängiges Materialverhaltensweisen. 
Im Gegensatz zu dem hier vorgestellten Konzept, zusätzlich zur phänomenologischen Be-
schreibung der Verformungsreaktion eines Bewegungssegments die verschiedenen strukturel-
len Anteile der Bandscheibe zu berücksichtigen, existieren ebenso Ansätze, die vollständig 
auf phänomenologischen Annahmen basieren [42]. Diese sind zwar in der Lage, die Bewe-
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gungsmöglichkeiten und die Reaktionen auf äußere Einflüsse wiederzugeben. Sie geben je-
doch wenig Aufschluss über die dabei in der Bandscheibe vorherrschenden Gegebenheiten 
ihrer Hauptbestandteile und sind meist nur für die Einheiten zu verwenden, für die sie kalib-
riert wurden. Dadurch ist es häufig nicht möglich, die Modelle auf Bewegungssegmente mit 
anderen Abmessungen zu beziehen. Modelle, die die physikalischen und physiologischen 
Gegebenheiten verstärkt berücksichtigen, haben dagegen den Vorteil, dass die inneren Zu-
stände, die bei einer Belastung oder Verformung auftreten, bestimmt werden können und sich 
dadurch die Reaktionen der Bandscheibe exakter erfassen lassen. Auch die Übertragbarkeit 
der für ein Modell definierten Parameter und ihre Anpassung an die neuen Eigenschaften des 
zweiten Modells werden dadurch vereinfacht.  
 
 
5.2 Evolution des numerischen Modells 
Im Zuge der Entstehung der vorliegenden Arbeit entwickelte sich das numerische Modell 
stetig weiter. Die geometrische Modellierung beginnt mit einem simplen, zweidimensionalen 
Rotationsmodell, das in einem einfachen Zylinder mündet. Darauf aufbauend folgt die Ent-
wicklung eines Modells mit einer idealisierten Form bis hin zu dem in Abschnitt 5.3 beschrie-
benen Strukturmodell, welches die Kontur der Bandscheibe basierend auf CT-Datensätzen 
ermittelt. Als Materialgesetz finden dabei zunächst die in dem Finite Elemente Programm 
implementierten Stoffgesetze Anwendung. Schlussendlich wird jedoch ein benutzerdefiniertes 
Materialgesetz verwendet, welches in Abschnitt 5.4 beschrieben wird. 
Um einen ersten Eindruck über die Möglichkeiten der Finite Elemente Simulationen zu erhal-
ten, werden die Stoffgesetze zunächst auf ein einfaches geometrisches Modell angewendet 
(s. Abb. 5.1), welches in ähnlicher Form von z.B. Hukins [52] verwendet wurde. Es besteht 
aus einem Zylinder, der dem Nucleus der Bandscheibe entspricht, und einem umgebenden, 
den Faserring repräsentierenden Mantel. Zwei Scheiben begrenzen diese Strukturen oben und 
unten und bilden so die Wirbelkörper nach. Die Abmessungen des Systems orientieren sich an 
den Literaturangaben (s. Abschnitt 2.3). Die lumbalen Schafwirbel besitzen demzufolge eine 
Breite von 28,2 mm bis 32,1 mm und eine Tiefe von 19,5 mm bis 19,8 mm. Daher soll für eine 
erste Annäherung an die physiologischen Strukturen das zylindrische Scheibenmodell einen 
Durchmesser von 30 mm bei einer Höhe von 4 mm besitzen. Die Unterteilung in Kern und 
Ring führt bei Annahme eines Verhältnisses von 64 % der jeweiligen Querschnittsflächen zu 
einem Kern-Radius von 5 mm. Dieses Verhältnis übersteigt die in der Literatur angegebenen 
Werte leicht. Allerdings variiert einerseits das Verhältnis je nach betrachteter Region und 
verwendetem Spender stark. Andererseits ist der Übergang vom Kern zum Ring nicht klar 
abgegrenzt, sondern eher fließend. Monteiro et al. gaben ein Verhältnis der Querschnittsflä-
chen zwischen Kern und Ring mit 38 % und 58,2 % für C5-C6 bzw. C6-C7 Bandscheiben an 
[82]. Karajan geht davon aus, dass der Nucleus 50 % bis 60 % der Querschnittsfläche der 
Scheibe einnimmt [61]. Diese Werte werden auch von Helfenstein [47] und von Cunningham 
et al. [24] genannt. 
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Die Scheiben des Modells werden als starr angenommen, der Mantel und der Kern als ver-
formbar. Alle Komponenten sind homogen; es werden also keine Einflüsse der unterschiedli-
chen Faserorientierungen und der Lamellenstruktur berücksichtigt. 
 
 
Abb. 5.1: Erstes zylindrisches, geometrisches Modell der Discus Intervertebralis 
 
In einem nächsten Entwicklungsschritt erfolgt die Angleichung der Konturen des geometri-
schen Modells an die einer realen Bandscheibe. Somit verändert sich die Form von einem 
idealen Zylinder zu einer verformten, annähernd elliptischen Geometrie mit einer Einbuch-
tung zur Berücksichtigung des Wirbelkanals (s. Abb. 5.2). Die Abmessungen des Modells 
approximieren diejenigen des Präparats S1_LD_L1-L2. Das Verhältnis der Querschnittsflä-
chen vom Kern zu der der Scheibe beträgt hierbei 65 %. Der dreidimensionale Körper entsteht 
anschließend, indem ein zweidimensionaler Grundriss der Scheibe in die dritte Dimension um 
4 mm extrudiert wird. Aber auch bei diesem idealisierten Bandscheibenmodell sind ebenso 
wie beim zylindrischen noch scharfe, rechtwinklige Kanten vorhanden, die prädestiniert für 
das Auftreten von Spannungsspitzen sind und welche bei biologischen Scheiben nicht vor-
kommen. Auch eine Unterteilung des Faserrings zur Berücksichtigung der lamellaren Struktur 
erfolgt hier noch nicht. Alle Komponenten sind homogen und in einem späteren Schritt wird 
dem Ring-Modell eine umlaufende Materialorientierung zugewiesen (s. Abschnitt 6.2). Solch 
ein idealisiertes Modell, dessen Konturen der physiologischen Bandscheibenform lediglich 
Ring
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angenähert sind, findet in vielen Studien Anwendung, z.B. [82][84][105][115][137]. Aller-
dings ist es notwendig, um eine möglichst genaue Wiedergabe des mechanischen Verhaltens 
von Bandscheiben zu erreichen und Erkenntnisse über die intrinsischen Eigenschaften zu er-
langen, eine ebenfalls möglichst genaue Erfassung der Geometrie und der inneren Strukturen 
zu realisieren. Das dazu genutzte Verfahren wird in Abschnitt 5.3 vorgestellt. 
 
 
Abb. 5.2: Erweitertes, idealisiertes Bandscheibenmodell; 
 erstellt als Extrusion einer der Scheibenkontur angenäherten Form 
 
Auch das verwendete Materialgesetz entwickelt sich im Laufe der Untersuchung weiter. Zu-
nächst kommen, entsprechend den Anforderungen in Abschnitt 5.1, die in Abaqus implemen-
tierten Stoffgesetze auf die verschiedenen geometrischen Modelle zur Anwendung. Die nicht-
linearen Eigenschaften werden mittels Neo-Hooke- und Yeoh- Materialgesetzen (s. Ab-
schnitt 2.2, Formel 2.8 bzw. 2.9), die viskoelastischen über Prony-Reihen (s. Abschnitt 2.2, 
Formel 2.15) simuliert. Für die Umsetzung des zeitabhängigen Materialmodels in dem Finite 
Elemente Simulationsprogramm muss dabei allerdings eine Kombination der Prony-
Materialparameter entweder mit einem linear-elastischen oder mit einem hyperelastischen 
Stoffgesetz stattfinden. Daher wird in dieser Arbeit ebenfalls das Verhalten des Faserringmo-
dells mit linear-elastisch-viskoelastischen Eigenschaften betrachtet, obwohl dieses eher bei 
kleinen, linearen Dehnungen Verwendung findet. Bei großen Dehnungen finden eher nichtli-
near-viskoelastische Modelle in den Simulationen Verwendung. Das Nucleus-Modell wird als 
linear elastisch mit isotropen und homogenen Materialeigenschaften angenommen. 
Das in Abaqus implementierte viskoelastische Stoffgesetz basiert auf konstitutiven Gleichun-
gen für Scherbelastungen und den daraus resultierenden Verzerrungen. Der Zusammenhang 
zwischen den dabei verwendeten instantanen Scher- und Kompressionsmoduli zu den ent-
Kern
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sprechenden, vom Benutzer festgelegten Elastizitätsmoduli und Querkontraktionszahlen wird 
über die Beziehung 5.5 für isotrope Materialien hergestellt. Die numerische Implementierung 
erfolgt dabei über eine dimensionslose Scher-Relaxationsmodul-Funktion a®g  und eine 
dimensionslose Kompressions-Relaxationsmodul-Funktion §®g, die in das verwendete line-
ar-elastische oder hyperelastische Materialgesetz eingepasst werden: 
ag = 1 − B a5S1 − b−g/pSV      oP     §g = 1 − B §5S1 − b−g/pSV
°
S=1
 °
S=1
 
(5.1) 
 
Die Parameter a=l , §±l , pl² , N, i=1, … N sind dabei Materialkonstanten, die über Optimie-
rungsprozesse, die in dem Programm implementiert sind, und sich bei einem Vergleich von 
simulierten und experimentellen Werten ermitteln lassen. Die dimensionslose Relaxationsmo-
dul-Funktion wird in das entsprechende Stoffgesetz eingegliedert, indem es mit den 
instantanen Koeffizienten multipliziert wird, basierend auf den Zusammenhängen:  
ag = VgV0   oP  §g =
XgX0     ©ª~.   ag =
<S³g<S³0   oP  
1§g =
eSgeS0  (5.2) 
 
wobei V®g den zeitabhängigen Scher-Relaxationsmodul, VW das instantane Schermodul bei 
sprunghafter Belastung, X®g das zeitabhängige Kompressionsmodul und XW das instantane 
Kompressionsmodul bei sprunghafter Belastung bzw. <l®´g, <lW´ , el®´g, elW´  die entsprechen-
den Materialkonstanten der verwendeten hyperelastischen Stoffgesetze darstellen. 
 
Bei Betrachtung der Langzeit-Materialreaktion reduzieren sich die Moduli zu: 
 
Die instantanen Scher- und Kompressionsmoduli VW und XW stehen über die Beziehungen: 
 
mit dem benutzerdefinierten, instantanen Elastizitätsmodul [W und der Querkontraktionszahl \W in Verbindung. 
Für die in dieser Arbeit genutzten hyperelastischen Materialgesetze, Neo-Hooke und Yeoh, 
ergeben sich die nun zeitabhängigen Materialkonstanten zu: 
V®g = VW µ1 − B a=1 − b*w j¶7 

%
·     ©ª~.    X®g = XW µ1 − B §±1 − b*w j¶7 

%
· (5.3) 
Vz = VW µ1 − B a=¸

%
·       ©ª~.     Xz = XW µ1 − B §±¸

%
· (5.4) 
VW = [W21 + \W       ©ª~.      XW =
[W31 − 2\W (5.5) 
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Bei Betrachtung der Langzeit-Materialreaktion reduzieren sich die Konstanten zu: 
 
Dabei gilt der bereits oben beschriebene Zusammenhang 5.5 für isotrope Materialien. Die 
aufgeführten Beziehungen der viskoelastischen Zusammenhänge sind dem Manual des Finite 
Elemente Programms Abaqus entnommen [1]. 
Die beschriebenen verschiedenen Stoffgesetze werden auf die unterschiedlichen geometri-
schen Modelle angewendet und die resultierenden Ergebnisse mit den entsprechenden expe-
rimentell ermittelten Werten abgeglichen (s. Abschnitt 6.1). Zunächst wird die Querkontrakti-
onszahl zum in der Literatur üblichen Wert von 0,4 für den Faserring festgelegt. Anschließend 
wird das Elastizitätsmodul mit einem linear-elastischen Modell dahingehend bestimmt, dass 
die Amplitude der Reaktionskraft der simulierten Werte mit den experimentellen Werten 
übereinstimmt. Als nächstes erfolgen eine Umrechnung und der Eintrag dieser Daten in die 
linear-elastisch-viskoelastischen Materialmodelle. Über eine interne Optimierungsroutine 
werden nun die Materialkonstanten a=l , §±l , pl²  für eine vorher festgelegte Anzahl N von 
Prony-Reihen bestimmt, so dass die Simulationsergebnisse mit den Experimentwerten best-
möglich übereinstimmen. Mit den bestimmten Materialkonstanten a=l, §±l, pl² , dem Elastizi-
tätsmodul und der Querkontraktionszahl werden anschließend die Simulationen der nichtli-
near-viskoelastischen Modellierungen durchgeführt. Für das Neo-Hooke Modell muss eine 
Bestimmung der Konstanten <%W und e%, für das Yeoh-Materialgesetz zusätzlich die vier wei-
teren Werte für <&W, <)W, e&, e), wiederum über eine Optimierungsroutine, erfolgen. 
Die von dem Finite Programm Abaqus zur Verfügung gestellten viskoelastischen Stoffgesetze 
weisen allerdings eine bedeutende Einschränkung ihrer Anwendbarkeit auf. Mit ihnen können 
lediglich Simulationen an isotropen Materialien durchgeführt werden. Das Simulationspro-
gramm Abaqus erlaubt keine Anwendung auf Stoffe mit orthotropen oder anisotropen Materi-
aleigenschaften. Somit würde die Umlauforientierung der Lamellen im Ring unberücksichtigt 
bleiben und entsprechende unterschiedliche Vorzugsrichtungen der Materialeigenschaften 
müssten unberücksichtigt bleiben. Daher können keine realistischen Aussagen über die intrin-
sischen Verhältnisse der Scheibe getroffen werden. Aus diesen Gründen wird abschließend 
ein benutzerdefiniertes Materialgesetz auf das geometrische Modell angewendet, welches in 
Abschnitt 5.4 näher erläutert wird. 
 
 
 
<l®´g = <lW´ µ1 − B a=1 − b*w j¶7

%
·    oP   el®g = elW/ µ1 − B §±¸ 1 − b*w j¶7

%
·  (5.6) 
<lz´ = <l3´ µ1 − B a=¸

%
·     oP   elz = elW µ1 − B §±¸

%
·¹   (5.7) 
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5.3 Erstellung des geometrischen Modells aus CT-Daten 
Das finale geometrische Modell, welches für eine ausführliche Finite Elemente Simulation 
und einem anschließenden Vergleich mit den aus den Experimenten erhaltenen charakteristi-
schen Eigenschaften der Bandscheiben zur Nutzung vorgesehen ist, basiert auf CT-
Datensätzen der Präparate. Die zu untersuchenden Bewegungssegmente werden vor der 
Durchführung der Experimente (s. Abschnitt 4) mittels Computertomographie gescannt. Die 
Bearbeitung der somit erhaltenen CT-Schnitte um dreidimensionale Volumina zu generieren 
erfolgt mit Hilfe der Software Amira. Allerdings lassen sich mit Hilfe des CT-Verfahrens 
lediglich die knöchernen Anteile der Segmente erfassen. Das Weichteilgewebe wird nicht in 
ausreichender Qualität aufgenommen, so dass die Strukturen der Bandscheiben über die an-
grenzenden Wirbel zu definieren. Im Generellen kann davon ausgegangen werden, dass die 
superioren (oberen) bzw. inferioren (unteren) knöchernen Flächen nahezu die gleichen Ab-
messungen wie die Bandscheibe haben, da sie über die knorpeligen Deckplatten miteinander 
verwachsen sind. Kandziora et al. führten radiographische Untersuchungen von Schaf-
Bandscheiben durch um Aufschluss über ihre Gestalt zu erlangen. Im Gegensatz zu humanen 
Zwischenwirbelscheiden, bei denen beide Endplatten eine konkave Form besaßen, war beim 
Schaf nur die untere konkav gekrümmt, wohingegen die obere eine konvexe Krümmung auf-
wies [60]. Ebendiese Formen treten auch bei den hier verwendeten Schaf-
Bewegungssegmenten auf. Die seitliche Wölbung der Scheibe lässt sich aus der Gestalt der 
angrenzenden Wirbelkörper erschließen, indem die Konturen der Seitenflächen der Wirbel-
körper fortgeführt werden. Die Realisierung eines möglichst fließenden Übergangs von einem 
Wirbel zum nächsten führt zu einer konvexen Wölbung der Seitenflächen der Scheibe. Die 
Höhendifferenz der sichtbaren knöchernen Wirbel ergibt schlussendlich die Höhe der Schei-
be. Somit können die Wirbelkörper direkt, die Bandscheiben über Interpolation des Wirbel-
Zwischenraums unter Berücksichtigung der genannten Randbedingungen generiert werden. 
Nach Einlesen der Datensätze der CT-Aufnahmen im Dicom-Format in das Programm Amira 
werden die dreidimensionalen Körper unter Beachtung der genannten geometrischen Eigen-
schaften erstellt. Amira ist eine Visualisierungs-Software, mit der sich an Hand von z.B. 
Grauwerten verschiedenen Geweben jeweils ihr entsprechender, zusammenhängender Bereich 
in Form von Pixeln zuordnen lässt. Dadurch können die Weichteil- und die Knochen-
Komponenten in den einzelnen Tomographie-Bildern voneinander segmentiert werden. Auf 
allen Einzelbildern der Aufnahmen werden die jeweiligen Bereiche manuell markiert und 
voneinander abgegrenzt. Anschließend interpoliert das Programm die Abstände zwischen den 
einzelnen Bildern der Segment-Bereiche, so dass sich dreidimensionale Strukturen erstellen 
lassen. Die somit generierten dreidimensionalen Wirbel bzw. Bandscheiben (s. Abb. 5.3) 
werden also aus zweidimensionalen Bildern in einem Schichtaufbau erstellt, wobei der Ab-
stand zwischen den Bildern durch die Tomographie-Genauigkeit gegeben ist. Die abschlie-
ßende Speicherung der einzelnen Komponenten des Bewegungssegments erfolgt separat im 
.stl-Format. Im Anschluss ist es möglich, die zu dem Zeitpunkt noch relativ unregelmäßigen 
Voxelstrukturen in dem Programm Geomagic weiter zu bearbeiten. 
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Abb. 5.3: li.: Mit der Software Amira erstelltes dreidimensionales Strukturmodell eines Bewegungssegments; 
 re.: Einzeldarstellung des generierten Bandscheibenmodells 
 
Geomagic ist ein Programm zur Erzeugung digitaler Modelle aus physischen Objekten, wel-
ches eine breite Palette von Werkzeugen zur Optimierung der generierten Bewegungssegmen-
te bietet. Die im .stl-Format als Dreiecksfacetten vorliegenden Punktwolken werden nun mit-
tels Polygonflächen zu Oberflächen der einzelnen Objekte umgewandelt. Anschließend kön-
nen die noch unebenen Polygon-Oberflächen geglättet und Unregelmäßigkeiten verrundet 
werden. Fehlerpunkte, die bei der Erstellung der Voxel in Amira unerwünscht auftreten kön-
nen, werden über die Funktionen „Rauschen verringern“ und „Spitzen entfernen“ verschoben 
bzw. gelöscht. Auch kann das Bewegungssegment positioniert werden, so dass eine für die 
spätere Simulation notwendige physiologische Belastungsachse definiert wird. Anschließend 
werden die Polygon-Flächen in Shape-Flächen konvertiert. Hier können die entstanden Ober-
flächen weiter geglättet und angepasst bzw. repariert werden. Auch lassen sich unvollständige 
Oberflächen zu geschlossenen Hüllen auffüllen. An diesem Punkt des Bearbeitungsprozesses 
müssen nun die Objekte erstellt werden, die zur Generierung der gewünschten Lamellenstruk-
tur und des Kerns notwendig sind. Dazu wird das Bandscheiben-Objekt kopiert und diese 
Kopien in allen drei Raumrichtungen in das Innere der Ursprungsscheibe verformt. Nach ei-
nem Wechsel in die CAD-Phase, die zu einer Umwandlung der Flächen-Objekte in Volumen-
Körper führt, können durch Boolesche-Operationen (Schneiden, Abziehen) der skalierten Ob-
jekte mit der Ursprungsbandscheibe die Lamellen und der Kern hergestellt werden. Dieser 
Prozess wird so häufig wiederholt, bis die Lamellenstruktur des Rings aufgebaut ist, welche 
wiederum die abschließend generierte Struktur des Kerns umschließt (s. Abb. 5.4). Dieses 
Vorgehen gründet sich auf der nahezu parallelen Struktur der Lamellen in der physiologi-
schen Bandscheibe, so dass die Projektion der äußeren Seitenflächen ins Innere, was zu einer 
ebenfalls nahezu parallelen Anordnung der seitlichen Grenzflächen zueinander führt, gerecht-
fertigt erscheint. Ebenfalls über Boolesche Operationen werden die knöchernen Verbindungen 
der Wirbel entfernt und die Wirbelkörper zur Transversalebene halbiert, so dass die Segmente 
den experimentell untersuchten entsprechen.  
Wirbel
Band-
scheibe
Bandscheibe
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Abschließend müssen Lücken zwischen der Bandscheibe und den Wirbeln, die durch den Ge-
nerierungsprozess in Amira und der Bearbeitung mit Geomagic entstanden sind, geschlossen 
werden, da die physiologischen Komponenten miteinander lückenlos verbunden sind. Dazu 
werden die unbearbeiteten superioren bzw. inferioren Oberflächen der Wirbel in axialer Rich-
tung ins Innere der Scheibe geschoben und mittels Booleschen Operationen geschnitten. Da-
durch entstehen kongruente Grenzflächen zwischen den einzelnen Komponenten des Bewe-
gungssegments. Diese werden nun im .igs-Format exportiert, so dass sie im Finite Elemente 
Programm Abaqus Verwendung finden können. Hier wird das Strukturmodell vernetzt, die 
Kontaktbedingungen der einzelnen Komponenten zueinander festgelegt und die gewünschten 
Verformungen und Lasten aufgebracht. Die daraus resultierenden mechanischen Reaktionen 
der Bandscheibe werden über ein eigens erstelltes Materialgesetz, welches die oben erläuter-
ten Anforderungen erfüllt, beschrieben. Es wird in dem FE-Programm mittels der Subroutine 
UMAT ausgeführt, welches dem Abaqus-Nutzer erlaubt, Materialeigenschaften zu definieren 
und zuzuweisen, die von den Standardeigenschaften der Software abweichen. Mit Hilfe der 
aus den Experimenten ermittelten Daten können die Parameter des Gesetzes angepasst und 
anschließend die Versuche nachgestellt werden. 
 
 
Abb. 5.4: Darstellung eines mit dem Programm Geomagic erstellten Strukturmodells eines Bewegungssegments, 
 welches aus zwei halbierten Wirbelkörpern und einer Bandscheibe, die aus einem Kern 
 und fünf den Kern umschließenden Lamellenschichten aufgebaut ist, besteht 
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5.4 Das benutzerdefinierte Materialgesetz 
Neben den im FE-Programm bereits implementierten Stoffgesetzen bietet Abaqus die Mög-
lichkeit, eigene Materialgesetze, die in einem Python-Skript programmiert werden, bei den 
Simulationen zu verwenden. Diese sogenannte UMAT-Subroutine wird in das FE-Programm 
implementiert und erlaubt dem Benutzer bestimmte Material-Kenngrößen über das benutzer-
definierte Gesetz abweichend von den Standardeigenschaften des FE-Programms berechnen 
und zuweisen zu lassen. Die Spannungs-Dehnungs-Beziehung wird dabei in inkrementeller 
Form ausgedrückt. Mit Hilfe der aus den Experimenten ermittelten Daten können die Parame-
ter des Gesetzes angepasst werden. Dies erfolgt, indem die mittels des benutzerdefinierten 
Materialgesetzes berechneten Spannungen in Kräfte umgerechnet werden, so dass die ermit-
telten Werte mit den Experimentdaten verglichen werden können. Über sukzessive Änderun-
gen der Parameter und erneuten Simulationen können nun die externen Reaktionen von Simu-
lationen und Experimenten angepasst werden. Die Lösung des inversen Problems führt somit 
zur Nachbildung des Materialverhaltens der Bandscheibe. Dieses Verfahren wird häufig bei 
Simulationen verwendet, bei denen die experimentelle Erfassung aller notwendigen Material-
parameter des Stoffgesetzes nicht erfolgen kann, z.B. bei [39][48][62][64][111].  
Abschnitt 5.1 enthält die Anforderungen, die vom Materialgesetz für den Faserring zu erfüllen. 
Es ist somit ein Stoffgesetz für biologische Weichteilmaterialien von Nöten, welches ein 
nichtlineares, viskoelastisches, diffusionsabhängiges Verhalten nachbilden kann und im Bau-
teil orthotrope, umlaufende Materialorientierungen berücksichtigt. Diese Möglichkeit bietet 
der von Stoffel et al. vorgestellte Ansatz [121]. Dieser wurde bereits erfolgreich bei der Mo-
dellierung von Knorpelersatzmaterialien eingesetzt [121][138] und soll hier an die Erforder-
nisse des Faserrings angepasst werden. Im Gegensatz zu den Zwei- und Dreiphasenmodellen 
oder den Komposit-Modellen (s. Abschnitt 2.7) wird bei diesem Gesetz keine Unterteilung in 
einen Fest- und einen Flüssiganteil bzw. in eine extrazelluläre Matrix und einen Faseranteil 
vorgenommen. Vielmehr wird das Ringmaterial als ein Kontinuum aufgefasst, das die jewei-
ligen Verhaltensweisen in seine Eigenschaften integriert. Auch in Hinsicht auf die Nutzbar-
keit von experimentell ermittelten Kenngrößen scheint dieser Ansatz sinnvoll. Würde der Fa-
serring noch weiter in seine Anteile zerlegt werden, was in einigen Materialgesetzen ange-
wendet wird, müssten Experimente mit extrahierten Fasern/Faserfibrillen und einer faserfrei-
en, extrazellulären Matrix durchgeführt werden um die separaten Materialeigenschaften zu 
bestimmen. Würden weiterhin Unterteilungen des Gesetzes in interstitielle Flüssigkeit und 
Feststoff vorgenommen, bedürfte es der Erfassung der Matrixeigenschaften im trockenen Zu-
stand. Diese Vorgehensweise macht physiologisch und physikalisch keinen Sinn und würde 
zu keinen verwertbaren Ergebnissen führen. Der hier verwendete Ansatz bietet dagegen die 
Möglichkeit, die experimentell ermittelten Kenngrößen und die Erkenntnisse von beispiels-
weise den multi-segmentalen Präparaten (s. Abschnitt 2.4) direkt zu nutzen. 
Das bei Stoffel [121] vorgestellte Materialgesetz basiert auf einer Aufsplittung des 
Cauchyschen Spannungstensors, so dass ein modularer, dreiteiliger Ausdruck entsteht: 
 
` = `º + `»º + `¼ (5.8) 
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Der erste Anteil `º  repräsentiert das Hooke’sche Gesetz mit einem Steifigkeitstensor 
4. Ordnung ℂ. Der zweite Term `»º steht für das viskoelastische Verhalten des Materials und 
beinhaltet einen dehnratenabhängigen Steifigkeitstensor ℂ¾E`F. Unter der Annahme, dass ein 
Gradientenmaterial vorliegt, ergibt sich für den dritten Anteil `¼ eine Spannungskomponente 
mit einem diffusionsabhängigen Parameter als eine Funktion der Volumendehnung e	»: 
 
` = ℂ	` + ℂ¿E`F 	` − e	» (5.9) 
 
Der linear-elastische Anteil, ausgedrückt in der Voigt-Notation [9], ergibt bei Annahme eines 
orthotrop anisotropen Materialverhaltens mit symmetrischem Steifigkeitstensor den Aus-
druck: 
 
 
ÀÁ
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mit: Υ = 1 − \%&\&% − \&)\)& − \%)\)% − 2\&%\)&\%) (5.10) 
 
Der linear-elastische, orthotrope Anteil des Gesetzes beinhaltet die Parameter Normalspan-
nungen l , Schubspannungen pl , Elastizitätsmoduli [l , Querkontraktionszahlen \l´ , 
Schubmoduli Vl´, Dehnungen l und Verzerrungen Èl. Dabei geben die Indizies i,j die jewei-
ligen, zueinander orthogonalen Materialorientierungen an. Der Steifigkeitstensor 4. Ordnung ℂ besitzt somit neun unabhängige Elemente, die als Funktionen von mechanischen Konstan-
ten ausgedrückt werden. 
Der viskoelastische Anteil des Stoffgesetzes soll bei den Simulationen des Faserrings unbe-
rücksichtigt bleiben. Er repräsentiert die viskoelastische Eigenschaft der Dehnratenabhängig-
keit (s. Abschnitt 2.2). Da jedoch sowohl bei den Experimenten als auch bei den Simulationen 
die Verformung bei einer geringen Geschwindigkeit aufgebracht wird und somit als quasi-
statisch anzusehen ist, kann der dehnratenabhängige Anteil des Stoffgesetzes als vernachläs-
sigbar klein angenommen werden. Dies ist ebenfalls physiologisch als sinnvoll einzuschätzen, 
da biologische Materialien intrinsisch eine eher geringe Dehnratenabhängigkeit aufweisen 
[49][80]. Der volumendehnungsabhängige Anteil ist daher die für die diffusionsabhängigen 
Prozesse, wie das Relaxieren des Materials und das Auftreten von Hysteresen, verantwortli-
che Komponente. Diese Effekte sind bei biologischen Materialien ebenfalls meist unabhängig 
der Dehnrate [47] und beruhen eher auf den Diffusionsprozessen der interstitiellen Flüssigkeit 
[61]. Der Flüssigkeitsstrom wird direkt infolge eines ausgeübten Druckgradienten durch das 
poröse Scheibenmaterial gepresst, so dass er sich in Korrelation zur Volumendehnung setzen 
lässt. Die dabei auftretende Permeabilitätsabnahme bei steigender Kompressionsbelastung ist 
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durch die Kompaktierung des Fasermaterials erklärbar. Die Porengröße verringert sich und 
behindert die Fluidströmung. Der volumendehnungsabhängige Spannungsanteil ist somit in 
der Lage, die viskoelastischen Eigenschaften Relaxieren, Kriechen und Hysterese zu simulie-
ren. Auf Grund dieser Überlegungen reduziert sich das benutzerdefinierte Materialgesetz auf 
eine Kombination aus dem linear-elastischen Anteil und demjenigen, der das diffusionsab-
hängige Materialverhalten wiedergibt: 
 
` = ℂ	` − e	» (5.11) 
 
Der deformationsabhängige Diffusionsparameter e	» wird über die Materialkonstanten eW 
und e% dargestellt: 
 
e	» = eW + e%2 (5.12) 
 
Mittels Variation dieser Parameter werden die diffusionsabhängigen Simulationsergebnisse an 
die Experimentresultate angeglichen. Die viskoelastischen Vorgänge in der Bandscheibe sind 
maßgeblich auf Diffusionsprozesse und nicht auf die viskoelastischen Eigenschaften des 
Scheibenmaterials zurückzuführen. Damit können die Ergebnisse der experimentellen Unter-
suchungen bei Einhaltung von konstanten isothermen und elektrolytischen Verhältnissen ge-
nutzt werden um beispielsweise das Relaxationsverhalten der Discus Intervertebralis simulie-
ren zu können. 
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6. Die Finite Elemente Simulation 
Im vorangegangenen Kapitel 5 wurden die Anforderungen, die die numerische Modellierung 
einer Bandscheibe erfüllen soll, beschrieben. Darauf aufbauend wurden verschiedene Vor-
schläge für die zu nutzenden geometrischen Modelle und die zu verwendenden verschiedenen 
Materialgesetze erstellt. Sie besitzen dreidimensionale Strukturen, zeigen materielle und geo-
metrische Nichtlinearitäten und besitzen ein zeitabhängiges Verhalten mit viskoelastischen 
Charakteristiken. Dabei unterscheiden sich die Modellierungen und die Materialgesetze hin-
sichtlich ihrer Komplexität, ihrer Anwendbarkeit und ihrer physiologischen Übereinstim-
mung. Beispielsweise weisen die zylindrischen und die idealisierten Modelle der Bandscheibe 
einige relevante Abweichungen von der physiologischen Form auf. Sie haben keine variieren-
de Höhe, keinen sich unregelmäßig verändernden Radius und besitzen Bereiche mit exakten 
Abgrenzungen. Real variiert dagegen die Höhe der Bandscheibe über ihre Querschnittsfläche, 
ihre radiale Dicke verändert sich fortwährend und auch die Dicken der einzelnen Lamellen 
sind unregelmäßig, was den anisotropen Charakter noch verstärkt. Auch stehen die Seitenflä-
chen zu den Deckflächen in keinem rechten Winkel, es existieren also keine scharfen Kanten. 
Vielmehr besitzt die reale Bandscheibe konvexe Seiten, so dass der Übergang als eher flie-
ßend anzusehen ist. Dadurch werden die bei der idealisierten Form zu erwartenden Span-
nungsspitzen in den Kanten reduziert. Das auf CT-Daten basierende Strukturmodell erfüllt 
dagegen die Anforderung einer dreidimensionalen, der Physiologie entsprechenden Struktur 
mit einer inhomogenen Materialverteilung und geometrischen Nichtlinearitäten. Auch bei den 
unterschiedlichen Stoffgesetzen existieren gravierende Unterschiede. Die vom FE-Programm 
mitgelieferten viskoelastischen Stoffgesetze können nicht auf anisotrope Materialien ange-
wendet werden, so dass strukturelle und mechanische Inhomogenitäten und Vorzugsrichtun-
gen unberücksichtigt bleiben. Mit dem benutzerdefinierten Stoffgesetz dagegen ist es mög-
lich, die zeitabhängige und nichtlineare Belastungsantwort bei anisotropen Materialien wie-
derzugeben. 
Im Folgenden sollen nun in dem Finite Elemente Programm Abaqus die Rand und Interakti-
onsbedingungen definiert und Simulationen verschiedener Zustände durchgeführt werden. 
Dabei werden zunächst die simpleren geometrischen Modelle mit unterschiedlichen Material-
gesetzen untersucht. Darauf aufbauend wird das physiologische Modell verwendet um die 
verschiedenen Stoffgesetze hinsichtlich ihrer Anwendbarkeit und ihrem Potential, die Expe-
rimentergebnisse nachbilden zu können, zu überprüfen. Bei den Simulationen bleiben die den 
Experiment-Präparaten beigebrachten Schädigungen allerdings unberücksichtigt. Einerseits 
liegen keine Informationen über die Art, Lokalität und Länge der Inzision vor. Andererseits 
liegt das Augenmerk bei der Durchführung der Simulationen auf der Untersuchung des Poten-
tials der Stoffgesetze, das charakteristische mechanische Verhalten von Bandscheiben nach-
bilden zu können. Es sollen hier die biomechanischen Informationen von Bandscheiben er-
fasst und mathematisch-physikalisch möglichst korrekt wiedergegeben werden. Im Kapitel 7 
schlussendlich werden die Ergebnisse der final verwendeten numerischen Modelle aufgeführt. 
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6.1 Erste Simulationen mit unterschiedlichen numerischen Modellen 
In den ersten Simulationen werden die in Abschnitt 5 erläuterten unterschiedlichen geometri-
schen Modelle, das zylindrische, das idealisierte und das physiologische, und die in Abaqus 
implementierten Materialgesetze verwendet. Sie dienen dazu, die Möglichkeiten und Unter-
schiede der Simulationen mit den numerischen Modellen des FE-Programms zu eruieren. Die 
Untersuchungen der verschiedenen, vom Simulationsprogramm bereitgestellten Stoffgesetze 
sind während eines Praktikums von Frau Aurélie Levillain am Institut für Allgemeine Mecha-
nik unter Betreuung des Autors dieser Schrift durchgeführt worden [68]. Die Wirbelkörper 
aller Bewegungssegmente werden dabei als starr angenommen. Der Faserring wird an den 
Wirbelkörpern mit Tie-Verbindungen befestigt, da physiologisch ebenfalls eine feste Verbin-
dung zwischen diesen Komponenten besteht. Die Interaktionen zwischen dem Nucleus und 
den restlichen Anteilen des Segments dagegen werden als reibungsfrei mit hartem Kontakt 
definiert. Bei allen untersuchten Modellen wird dem Nucleus ein isotropes, linear-elastisches 
Materialverhalten mit einer Querkontraktionszahl nahe 0,5 zur Berücksichtigung seines nahe-
zu inkompressiblen Charakters zugeordnet. Auch der Faserring wird als isotrop angenommen. 
Seine Materialparameter für die verschiedenen numerischen Modelle im Abgleich mit expe-
rimentellen Werten zu ermitteln ist der Gegenstand dieser Untersuchung. 
Bei allen Modellen erfolgt, analog zu den Experimenten (Relaxationsversuch des Präparats 
S1_LD_L1-L2), eine Verschiebung des oberen Wirbelkörpers in axialer Richtung, wobei der 
untere Wirbel fixiert bleibt. Die dadurch hervorgerufenen Reaktionskräfte werden mit den 
experimentellen Werten verglichen. Dabei erfolgt die Parameteridentifikation während des 
ersten Belastungszyklus. Im Anschluss umfasst die nachfolgende Simulation zwei Zyklen, um 
die Weiterentwicklung des simulierten mechanischen Verhaltens verfolgen zu können. Die 
Verschiebung beim ersten Zyklus beginnt beim Nullpunkt und endet bei 0,6 mm. Hier wird 
sie für 60 s gehalten um abschließend auf 0,1 mm zu sinken. Diese Restverformung wird wie-
derum für 60 s gehalten. Anschließend erfolgt erneut eine Verschiebung des oberen Wirbels 
bis zu einem Wert von 0,6 mm, mit darauffolgendem Haltevorgang und Abfall auf 0,1 mm. 
 
6.1.1 Das zylindrische Modell 
Die Komponenten des zylindrischen Modells werden zunächst vernetzt. Für den Kern entsteht 
ein Netz aus 5853 10-knotige, quadratische Tetraederelementen. Für die Vernetzung des Fa-
serrings dagegen werden 4-knotige lineare Tetraederelemente gewählt, die halb so groß wie 
die Kernelemente sind. Dies geschieht auf Grund des komplexeren Verhaltens der Ringele-
mente, so dass dieser aus 44804 Elementen besteht. Da die Wirbel keinen Anteil am mechani-
schen Verformungsverhalten besitzen, werden diese mit 5000 4-knotigen 3-D bilinearen, star-
ren, viereckigen Elementen vernetzt.  
In einem ersten Schritt kommt es zur Bestimmung der instantanen Elastizitätsmoduli für Kern 
und Ring, indem sie bis zu einer Übereinstimmung der maximalen Reaktionskraft des ersten 
Belastungszyklus von Simulation und Experiment variiert werden (s. Abb. 6.1 li. o.). Da die 
viskoelastischen Materialgesetze des Ringmaterials dabei keinen Einfluss besitzen, sie bewir-
ken lediglich den Abfall der Kompressionskraft während des Haltevorgangs, genügt hierfür 
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die Annahme Hooke’schen Materialverhaltens (s. Formel 2.1). Die erzielten Moduli betragen 
für den Ring E0 = 0,75 MPa und für den Kern ENP = 0,05 MPa. Dabei wird eine Querkontrak-
tionszahl von 0,4 für den Anulus vorgegeben. Diese Werte werden im weiteren Verlauf der 
Untersuchung als Ausgangspunkt für die Bestimmung der Koeffizienten der Prony-Reihen 
der verschiedenen viskoelastischen Stoffgesetze genutzt (s. Abschnitt 5.2 Formeln 5.1 – 5.5 
für linear-elastisch-viskoelastisch (LE-VE); Formeln 5.1 – 5.2 und 5.5 – 5.7 für Neo-Hooke-
viskoelastisch bzw. Yeoh-viskoelastisch). Die Koeffizienten der jeweiligen Stoffgesetze wer-
den über Optimierungsprozesse variiert, so dass die Simulationsergebnisse mit denen der Ex-
perimente bestmöglich übereinstimmen. Die Relaxationskonstanten gelten dabei für alle drei 
Materialgesetze. Die daraus resultierende Relaxationsfunktion wird multiplikativ mit deren 
Koeffizienten verknüpft. Die gewählten und nach Optimierung erhaltenen Materialkonstanten 
sind in Tabelle 6.1 aufgelistet. Die simulierten Kompressionskraft-Zeit-Diagramme des zy-
lindrischen Modells sind in Abb. 6.1 dargestellt. Für alle untersuchten Materialgesetz werden 
für den Nucleus E = 0,05 MPa und ν = 0,49 angenommen. 
Mit dem linear-elastisch-viskoelastischem Stoffgesetz wird auch der Einfluss der vorgegebe-
nen Relaxationszeit untersucht (s. Abb. 6.1 re. o.). Die Angabe der Relaxationszeit, oder auch 
Relaxationszeitkonstante, gibt Auskunft darüber, nach welcher Dauer sich die viskoelastische 
Funktion merklich einem stationären Zustand angenähert haben soll. Bezüglich der Amplitude 
ist dabei kein signifikanter Unterschied feststellbar. Die zweite Kurve (LE-VE II) nähert sich, 
entsprechend der Vorgabe einer kürzeren Relaxationszeit, der Experimentlinie schneller an als 
die erste. Sie unterschwingt diese dann jedoch um sich zum Ende der Haltezeit wieder anzu-
nähern und sogar wieder zu überschneiden. Die erste Kurve (LE-VE I) dagegen liegt für den 
gesamten Haltevorgang über der Experimentkurve und besitzt somit eine geringere Stei-
gungsänderung. Die Korrelationskoeffizienten beider Kurven werden mit R2=0,999 angege-
ben, was eine gute Approximation anzeigt. Die Berechnung der Standardabweichung ergibt 
für die erste Kurve einen Wert von 3,5 und für die zweite 3,6. Somit wird für die 
Koeffizientenberechnung und dem Vergleich mit den hyperelastisch-viskoelastischen Stoffge-
setzen das erste linear-elastisch-viskoelastische (LE-VE I) Materialgesetz gewählt. 
 
Materialgesetz E0 [MPa] E∝ [MPa] ν0=ν∝ É5¦ Ê5¦ Ë¦Ì 
LE-VE I mit N=1 0,75 0,35 0,4 0,7 0,6 20 
LE-VE II mit N=1 0,75 0,37 0,4 0,8 0,6 10 
 C10 [MPa] C20 [MPa] C30 [MPa] D1 [MPa-1] 
D2 
[MPa-1] 
D3 
[MPa-1] 
Neo-Hooke 0,0625 - - 3,43 - - 
Yeoh 0,07 -0,3 4 4 0 0 
Tabelle 6.1: Auflistung der über Optimierungsprozesse bestimmten Materialkoeffizienten der Materialgesetze 
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Abb. 6.1: FE-Simulationen der Reaktionskräfte des zylindrischen Modells bei der Parameteridentifikation; 
 li.o.: Hooke’sches Materialgesetz (LE);  
re.o.: Vergleich zweier linear-elastisch-viskoelastischer Simulationen (LE-VE I und II) 
 mit unterschiedlichen Relaxationszeiten; 
 li.u.: Vergleich LE-VE I mit Neo-Hooke-viskoelastisch;  
re.u.: Vergleich LE-VE I mit Yeoh-viskoelastisch 
 
In den beiden unteren Diagrammen in Abb. 6.1 ist eine Darstellung des Vergleichs der drei 
verschiedenen Materialgesetze zu sehen. Im Bereich des Haltevorgangs unterscheiden sie sich 
nur unwesentlich voneinander. Alle sind in der Lage das Relaxieren des Materials nachzubil-
den. Allerdings lassen sich Unterschiede im aufsteigenden Ast, also bei der initialen Ver-
schiebung, erkennen. Die Experimentwerte weisen hier einen leicht nichtlinearen Charakter 
auf. Erwartungsgemäß ist das linear-elastisch-viskoelastische Materialgesetz nicht in der La-
ge, diesen wiederzugeben. Aber auch mit dem Neo-Hooke-viskoelastischen Verhalten wird es 
nicht erreicht. Die aufsteigenden Kurven beider Gesetze sind nahezu identisch. Erst mit dem 
Yeoh-viskoelastischen Ansatz, welcher eine Erweiterung des Neo-Hooke Stoffgesetzes auf 
Polynome höherer Ordnung darstellt, kann die leichte Wölbung der Experimentkurve angenä-
hert werden. Es ist jedoch bei diesen Simulationen nicht erkennbar, ob die Wahl der elasti-
schen und hyperelastischen Koeffizienten nur eine Auswirkung auf den ansteigenden Ast oder 
auch auf das Relaxationsverhalten besitzt. 
Die Unterschiede des zeitabhängigen Verhaltens zwischen den verschiedenen Stoffgesetzen, 
die mit viskoelastischem Charakter versehen werden, scheinen relativ gering zu sein. Aller-
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dings werden sie auf eine simple, gleichmäßige, zylinderförmige Struktur angewendet. Somit 
soll im Folgenden untersucht werden, welche Einflüsse die Gestalt des geometrischen Mo-
dells auf die Simulationsergebnisse besitzen. 
 
6.1.2 Auswirkungen komplexer Geometrien auf die FE-Simulation 
Die mit Viskoelastizität gekoppelten linear-elastischen und hyperelastischen Materialgesetze 
sollen jetzt auf eine idealisierte (s. Abb. 5.2) und eine aus CT-Daten extrahierte Bandschei-
benstruktur angewendet werden. Die Erstellung dieses physiologischen Modells erfolgt ana-
log dem in Abschnitt 5.3 beschriebenen Vorgehen. Allerdings unterbleibt die Unterteilung des 
Faserrings in einzelne Lamellen, da hier von einem isotropen und homogenen Material ausge-
gangen wird. Damit ergibt sich die in Abb. 6.2 dargestellte Struktur. 
 
 
Abb. 6.2: Aus CT-Daten extrahiertes, physiologisches Modell bestehend aus zwei starren Wirbelkörpern und einer 
Bandscheibe mit den isotropen und homogenen Komponenten Kern und Faserring 
 
Mit den für das zylindrische Modell bestimmten Koeffizienten lassen sich bei den veränderten 
Formen keine zufriedenstellenden Ergebnisse erzielen. Daraus ergibt sich zunächst die Not-
wendigkeit einer Neubestimmung der Materialkonstanten der verschiedenen Gesetze anhand 
des idealisierten Modells (s. Abb. 5.2). Anschließend werden sie auf das physiologische Mo-
dell angewendet. Auch die Parameter des linear-elastischen Stoffgesetzes für den Kern müs-
sen variiert werden, da es bei einer Querkontraktionszahl von ν = 0,49 zu keine konvergieren-
den Simulation kommt. Sie wird auf ν = 0,45 reduziert und das Elastizitätsmodul auf 
ENP = 0.1 MPa. Die Bestimmung der Koeffizienten für das idealisierte Modell wird in analo-
ger Weise durchgeführt, wie es für das zylindrische Modell in Abschnitt 6.1.1 beschrieben ist. 
Die damit erzielten Werte enthält die Tabelle 6.2. Das mit Viskoelastizität gekoppelte Neo-
Hooke Stoffgesetz soll hier nicht weiter betrachtet werden, da es lediglich die einfachere 
Verschiebungs-
richtung
Kern
Wirbelkörper
Faserring
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Form des Yeoh-Ansatzes darstellt und beim zylindrischen Modell einen nahezu identischen 
Verlauf entsprechend dem linear-elastisch-viskoelastischen nimmt. Allerdings wird weiterhin 
auch das LE-VE-Gesetz verwendet, um die Auswirkungen von linearem und nichtlinearem 
Materialverhalten auf das Relaxationsverhalten betrachten zu können. Im Anschluss an die 
Bestimmung der Materialparameter der beiden Ansätze für das idealisierte Modell kommen 
dieselben Konstanten bei den Simulationen mit dem physiologischen Modell zum Einsatz. 
Die mit diesen Koeffizienten simulierten Ergebnisse der Kompressionskräfte für beide geo-
metrische Modelle enthält Abb. 6.3. 
 
Materialgesetz E0 [MPa] ν0 É5¦ Ê5¦ Ë¦Ì  
LE 0,85 0,4 - - -  
LE-VE 0,85 0,4 0,7 0,4 20  
 C10 [MPa] C20 [MPa] C30 [MPa] D1 [MPa-1] D2 [MPa-1] D3 [MPa-1] 
Yeoh 0,15 -0,62 8 1,95 0 0 
Tabelle 6.2: Materialkoeffizienten der Stoffgesetze; bestimmt und optimiert am idealisierten Modell, 
 anschließend auf das physiologische Modell angewendet 
 
 
Abb. 6.3: Simulationsergebnisse der linear-elastisch-viskoelastischen und der Yeoh-viskoelastischen Materialgesetze, 
angewendet auf das idealisierte und das physiologische geometrische Modell 
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Der Vergleich der Simulationsergebnisse zeigt, dass die Koeffizienten der mit Viskoelastizität 
gekoppelten linear-elastischen und hyperelastischen Materialgesetze auf die jeweilige Geo-
metrie angepasst werden müssen. Auch Modelle mit ähnlichen Konturen weisen erhebliche 
Abweichungen ihrer Systemreaktionen auf. Weder führt die Übertragung der Materialparame-
ter des zylindrischen Modells auf die idealisierte Geometrie zu einer erfolgreichen Simulati-
on, noch ist das physiologische Modell in der Lage, die Ergebnisse der idealisierten Struktur 
wiederzugeben. Die Verwendung ein und derselben Koeffizienten bei den beiden letztgenann-
ten Modellierungen führt zu einer annähernden Verdoppelung der Amplituden der Reaktions-
kräfte. Werden die Standardabweichung der Kurven beider geometrischer Modelle zueinander 
gebildet, so ergeben sich die Werte 42 N für Yeoh-viskoelastisch und 14 N für LE-VE. Dies 
bedeutet demnach, dass die Veränderung der Scheibengeometrie immer eine Anpassung der 
jeweiligen elastischen oder hyperelastischen Materialgesetze zur Folge hat. Ebenfalls scheint 
die Geometrie durch die initiale Verschiebung eine Beeinflussung des Relaxationsverhaltens 
zu bewirken. Bei dem zylindrischen Modell kann keine Auswirkung der Linearität oder der 
Nichtlinearität auf die Kraftreduzierung während des Haltevorgangs festgestellt werden. Die 
Kurven der unterschiedlichen Stoffgesetze sind in diesem Bereich nahezu identisch. Bei der 
idealisierten Struktur dagegen unterscheiden sich die Verläufe der beiden Stoffgesetz. Nach-
dem sowohl das linear-elastische, als auch das hyperelastische dieselbe Amplitude zu Beginn 
des Relaxationsbereichs erreichen, differieren ihre Steigungen bis sich am Ende des Haltevor-
gangs ein Unterschied von 5 % bei den Reaktionskräften einstellt. 
 
6.1.3 Das physiologische Modell 
Wie in Abschnitt 6.1.2 erläutert, müssen die linear-elastischen und hyperelastischen Material-
koeffizienten der jeweiligen Gesetze für ihre Anwendbarkeit auf das physiologische Modell 
geändert werden. Die für die Experimente bei der idealisierten Struktur ermittelten Relaxati-
onsparameter finden weiterhin Verwendung. Somit kommen nun die in Tabelle 6.3 aufgeliste-
ten Werte zur Anwendung. Die damit erzielten Ergebnisse sind in Abb. 6.4 li. dargestellt. 
Bei dieser komplexen Geometrie treten jedoch Probleme während des Simulationsvorgangs 
auf. Während der Prozess mit dem linear-elastischen-viskoelastischen Stoffgesetz eine we-
sentlich längere Zeit als bisher in Anspruch nimmt aber dennoch erfolgreich beendet wird, 
divergiert die Simulation mit dem Yeoh-viskoelastischen Ansatz nach maximal 37s. Ver-
schiedenste Anpassungen der Vernetzung und der Interaktionen, wie z.B. Festlegung von Tie-
Verbindungen oder Reibungseigenschaften zwischen Kern und umgebenden Komponenten, 
führen zu keiner Verbesserung. Daher kann hier lediglich eine Aussage über den initialen 
Verformungsbereich für das Yeoh-viskoelastische Gesetz getroffen werden. Von allen bisher 
betrachteten Modellen erfüllt die Näherung mit dem physiologischen Modell der Bandscheibe 
die nichtlineare Form der Experimentkurve am Genauesten. Das linear-elastisch-
viskoelastische Materialgesetz nähert sich erwartungsgemäß nicht der gekrümmten Kurve an. 
Beide Ansätze erreichen die Amplitude und im anfänglichen Abschnitt des Relaxationsbe-
reichs weichen sie kaum voneinander ab (Standardabweichung unter 1N), wohingegen diese 
beim idealisierten Modell 3N beträgt. Allerdings lässt sich hier auf Grund des Simulationsab-
bruchs keine Aussage über die weitere Differenz der beiden Kurven treffen. Die finale Komp-
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ressionskraft beim Haltevorgang wird vom VE-LE-Ansatz beim physiologischen Modell 
exakter erreicht als mit dem entsprechenden Gesetz beim idealisierten Modell. Aus diesen 
Gründen wird nur das linear-elastisch-viskoelastische Materialgesetz auf das physiologische 
Modell zur Simulation von zwei aufeinanderfolgenden Belastungszyklen angewendet (s. Abb. 
6.4 re.). 
 
Materialgesetz E0 [MPa] ν0 É5¦ Ê5¦ Ë¦Ì  
LE-VE 0,7 0,4 0,7 0,4 20  
 C10 [MPa] C20 [MPa] C30 [MPa] D1 [MPa-1] D2 [MPa-1] D3 [MPa-1] 
Yeoh 0.1 -0.3 1.9 2 0 0 
Tabelle 6.3: Koeffizienten des linear-elastisch-viskoelastischen und des hyperelastischen Materialgesetzes bei 
Anwendung auf das physiologische Modell 
 
 
Abb. 6.4: Simulationsergebnisse des physiologischen Modells; li.: ein Zyklus zur Parameteridentifikation;  
re.: Berechnung von zwei Zyklen mit dem linear-elastisch-viskoelastischen Gesetz 
 
Bei beiden Simulationen (ein Zyklus bzw. zwei Zyklen) ist zu erkennen, dass das 
viskoelastische Verhalten beim unteren Haltevorgang (bei 0,1 mm) nicht dem Verhalten der 
Bandscheibe im Experiment entspricht. Allerdings besitzt dieses Experiment (S1_LD_L1-L2) 
die geringste Steigung in diesem Bereich von allen Relaxationsexperimenten (s. Abb. 4.6) und 
es fällt als einziges bis in den Zugbereich der Reaktionskräfte auf Grund der fehlenden Vorbe-
lastung. Nach der Anpassung der Simulation an den ersten Belastungszyklus wird der zweite 
quantitativ nicht abgebildet. Die simulierten Reaktionskräfte sind wesentlich höher. Aller-
dings stimmt der qualitative Verlauf gut mit dem experimentellen überein. Auch findet ein 
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Abfall der maximalen Reaktionskraft vom ersten zum zweiten Zyklus statt, obwohl dessen 
Ausmaß geringer als im Experiment ausfällt. Der Unterschied der Minima beider Zyklen geht 
dagegen gegen Null. 
Diese ersten Simulationen zeigen, dass die Möglichkeit besteht, die mechanischen Reaktionen 
von Bandscheiben auf Belastungen oder Verformungen nachzubilden. Allerdings werden 
hiermit noch nicht alle in Abschnitt 5.1 formulierten Anforderungen an das numerische Mo-
dell erfüllt. Das zylindrische und das idealisierte Modell sind nicht in der Lage, die intrinsi-
schen Verhältnisse der Scheibe darzustellen. Inhomogenitäten und innere Strukturen werden 
nicht berücksichtigt. Ebenso werden realistische Formen der Scheibe nicht erzielt. Bei Ver-
wendung des physiologischen Modells bestehen dagegen Schwierigkeiten, die nichtlinearen 
Materialgesetze anwenden zu können. Auch die Einflüsse von Prozessen, die die interstitielle 
Flüssigkeit hervorruft, bleiben unberücksichtigt. Daher soll schlussendlich das in Ab-
schnitt 5.4 beschriebene Materialgesetz auf das in Abschnitt 5.3 definierte geometrische Mo-
dell Anwendung finden um alle Anforderungen an das numerische Modell berücksichtigen zu 
können. 
 
 
6.2 Evolution der Implementierung des benutzerdefinierten Materialgesetzes 
Die numerische Umsetzung des in Abschnitt 5.4 definierten Materialgesetzes erfolgt mittels 
der Programmiersprache Fortran. Das damit erstellte Programm wird über eine UMAT-
Subroutine den Komponenten des geometrischen Modells zugewiesen. Soll das Stoffgesetz 
auf lediglich eine Komponente angewendet werden, kann dies direkt über eine benutzerdefi-
nierte Subroutine realisiert werden. Soll jedoch, wie bei dem in Abschnitt 5.3 beschriebenen 
lamellaren, physiologischen Modell, die Anwendung auf mehrere Komponenten erfolgen, 
muss seine numerische Umsetzung für jeden einzelnen Anteil der Scheibe separat durchge-
führt und in einer übergeordneten UMAT zusammengeführt werden. Auch steigt die Komple-
xität der hier verwendeten geometrischen Modelle zunehmend an, so dass zur Optimierung 
der Implementierung des benutzerdefinierten Materialgesetzes dieses zunächst auf die ein-
fachsten Strukturen bezogen werden. Des Weiteren können damit Erkenntnisse über die Aus-
wirkungen verschiedener Geometrien auf die mit diesem Stoffgesetz erzielten Ergebnisse 
erlangt werden. 
Im Prinzip kommen zunächst dieselben geometrischen Modelle, wie in Abschnitt 6.1 verwen-
det, zur Anwendung. Allerdings werden an ihnen leichte Anpassungen bzw. Veränderungen 
für die Anwendbarkeit des benutzerdefinierten Materialgesetzes und die bessere Annäherung 
an die physiologischen Gegebenheiten vorgenommen. Das dreidimensionale Zylinder-Modell 
wird durch ein entsprechendes zweidimensionales rotationssymmetrisches FE-Netz der hal-
ben Bandscheibe ersetzt. Die die Wirbel repräsentierenden kreisrunden Scheiben werden in 
starre Linienelemente umgewandelt, welche die gleichmäßige Aufbringung der Verschiebung 
und die Messung der Reaktionskräfte über je einen Referenzpunkt ermöglichen. Die den Ring 
und den Kern repräsentierenden Rechtecke stehen über harte, reibungsfreie Interaktionen mit-
einander in Kontakt. Mit den Wirbelvierecken sind beide Elemente über Tie-Verbindungen 
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verknüpft. Die Säulenachse stellt die Rotationsachse aller Scheibenanteile dar. Diese Maß-
nahmen erbringen beträchtliche Einsparungen für die Rechnerkapazität und –zeit. Da die Zy-
linder-Modellierung aus der Rotation solch einer zweidimensionalen Struktur gebildet werden 
kann, sind die Ergebnisse als analog zueinander zu betrachten. Allerdings wird beim rotati-
onssymmetrischen Modell ein größeres Verhältnis von Scheibe zu Kern gewählt. Für die Zu-
ordnung lokaler Koordinatensysteme zu den einzelnen Knoten kommt es durch die Rotations-
symmetrie zu einer Vereinfachung. Die horizontale Achse gibt die radiale, die vertikale Achse 
die axiale und die in die Ebene hineingehende Richtung die Umlauforientierung des Faser-
rings wieder. Somit können die entsprechenden Parameter des orthotropen Steifigkeitstensors 
diesen Richtungen zugewiesen werden. Für das rotationssymmetrische Modell stimmen diese 
lokalen Koordinatensysteme mit dem globalen überein. Jedoch ändert sich dies bei den Mo-
dellen der idealisierten und der physiologischen Struktur. Bei ihnen ändert sich die lokale 
Materialorientierung über den Ring in Abhängigkeit der Knotenposition. Alle Knoten erhalten 
eine lokale Orientierung, deren Orientierung sich parallel zur Seitenfläche des Rings bei 
gleichbleibender axialer Achse ändert. Dazu wird eine Senkrechte auf die Außenfläche des 
Rings definiert. Diese gibt die radiale Komponente des Koordinatensystems wieder. Die glo-
bale axiale Koordinatenachse entspricht den lokalen. Die dritte Richtung, die Umlaufrichtung, 
wird als Kreuzprodukt aus den Vektoren der beiden vorherigen Richtungen berechnet, so dass 
diese in jedem Punkt des Rings parallel zur Seitenfläche ausgerichtet ist. Es ergeben sich so-
mit die in Abb. 6.5 dargestellten lokalen Materialorientierungen für das idealisierte und das 
physiologische, nicht in Lamellen unterteilte Ring-Modell. Die Zuordnung und Definition 
einer lokalen, umlaufenden Orientierung für jeden einzelnen Knoten mittels der Software 
Abaqus ersetzt die Berechnung von infolge der Verformung verdrehten und verschobenen 
Knotenvektoren im Materialgesetz. Die Software berücksichtigt dadurch Veränderungen des 
Basissystems. 
 
 
Abb. 6.5: Darstellung der lokalen Koordinatensysteme; radiale (gelb), axiale (rot), umlaufende (türkis)  
Materialorientierungen des idealisierten (li.) und des physiologischen geometrischen Modells des Faserrings 
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Die geometrischen Modelle werden in dem FE-Programm Abaqus vernetzt. Tabelle 6.4 ent-
hält die Auflistung der generierten Elemente. Die Komponenten der idealisierten und physio-
logischen Modellierungen sind untereinander ebenso verbunden wie die des rotationssymmet-
rischen. Zwischen dem Kern und den restlichen Scheibenanteilen herrscht reibungsfreier, har-
ter Kontakt. Die Wirbel interagieren über Tie-Verbindungen mit dem Ring. 
 
Rotationssymmetri-
sches Modell 
Kern 2000 linear quadrilaterale Elemente (CAX4R) 
Ring 754 linear quadrilaterale Elemente (CAX4R) 
Wirbel 80 linear Linienelemente (RAX2) 
Idealisiertes  
Modell 
Kern 5901 quadratisch tetrahedrale Elemente (C3D10) 
Ring 44147 quadratisch tetrahedrale Elemente (C3D10) 
Wirbel 2298 linear quadrilaterale Elemente (R3D4) 
Physiologisches 
Modell 
Kern 5853 quadratisch tetrahedrale Elemente (C3D10) 
Ring 44804 quadratisch tetrahedrale Elemente (C3D10) 
Wirbel oben 4956 linear quadrilaterale Elemente (R3D4) 
Wirbel unten 5451 linear quadrilaterale Elemente (R3D4) 
Tabelle 6.4: Auflistung der bei der Vernetzung der verschiedenen geometrischen Modelle generierten Elemente 
 
Die mit diesen Änderungen an das benutzerdefinierte Materialgesetz angepassten und ver-
netzten geometrischen Modelle (rotationssymmetrisch und physiologisch) sind in Abb. 6.6 
und Abb. 6.7 dargestellt. Das nun mit lokalen Koordinatensystemen versehene idealisierte 
Modell entspricht ansonsten der bereits in Abb. 5.2 gezeigten Modellierung.  
 
 
Abb. 6.6: Finite Elemente Modell der rotationssymmetrischen Modellierung 
RP RP
Säulenachse = Rotationsachse
W
ir
b
e
l W
irb
e
l
Nucleus Pulposus
Anulus Fibrosus
Verformungs-
richtung
radiale Achse
Die Finite Elemente Simulation 
   
100 
 
 
 
Abb. 6.7: Darstellung des finiten Elemente Netzes des physiologischen Modells;  
li.: ohne oberen Wirbel; re.: Ring und Kern separat 
 
Nach der Vernetzung sämtlicher Komponenten können ihnen ihre jeweiligen Materialparame-
ter zugewiesen werden. Aufgrund der immens höheren Steifigkeit der knöchernen Wirbel, 
verglichen mit dem Weichteilgewebe der Bandscheibe, sollen die Wirbelkörper als starre 
Elemente angenommen werden. Sie erfahren also in dem Simulationsprozess keinerlei Ver-
formung. Allerdings dienen sie dazu, die vorgegebenen Belastungen auf die Bandscheibe zu 
übertragen. Da ihre Grenzflächen kongruent zu den Oberflächen der Scheibe sind, ist somit 
eine gleichmäßige Verteilung der Belastung und eine einheitliche Übertragung der vorgege-
benen Verformung gewährleistet. Dies gilt sowohl bei dem rotationssymmetrischen und dem 
idealisierten Modell, deren Grenzflächen per se ideal plan sind, als auch bei dem physiologi-
schen Modell. Bei dessen Generierung sind die Flächen durch Boolesche Operationen einan-
der angeglichen worden (s. Abschnitt 5.3). Ein weiterer nützlicher Punkt, der sich aus der 
Rigidität der Wirbel ergibt, besteht in der einfachen und den Experimenten entsprechenden 
Aufnahme der Reaktionen der Bandscheibe. Ein einzelner Referenzpunkt je Wirbel reicht aus, 
um sowohl die Verschiebung/Rotation vorzugeben, als auch die daraus resultierenden Kräf-
te/Momente zu ermitteln. Dies erfolgt somit analog zu den Experimenten, bei denen die Ver-
formung durch die Maschine vorgegeben und die Reaktionskräfte über die externen Kraft-
messdosen erfasst werden. 
Die Anteile der Bandscheibe dagegen werden als verformbare Festkörper definiert. Die den 
Nucleus repräsentierenden Strukturen sämtlicher Modellierungen werden ein isotropes, nahe-
zu inkompressibles Materialverhalten zugewiesen und es findet ein linear-elastische Hoo-
ke’sche Materialgesetz Verwendung. Diese Eigenschaft kann direkt über die Benutzeroberflä-
che von Abaqus zugewiesen werden. Die dazu benötigten Parameter bestehen aus einem Elas-
tizitätsmodul ENP und einer Querkontraktionszahl νNP. In verschiedenen Literaturstellen kön-
nen dazu ähnliche Angaben gefunden werden. Beispielsweise geben Malandrino et al. einen 
Verformungsrichtung
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E-Modul von ENP =1 MPa an [74]. Grunendahl geht von einer Querkontraktionszahl 
νNP → 0,5 aus, um dem inkompressiblen Charakter des gallertigen Kerns gerecht werden zu 
können [44]. Renner et al. nutzten bei ihrer Modellierung einen E-Modul von 2,25MPa bis 
3,0 MPa bei Querkontraktionszahlen von 0,45 bis 0,4995 [91]. Von Monteiro et al. wurde ein 
geringerer E-Modul von 0,5 bei einer Querkontraktionszahl νNP = 0,49 verwendet [82]. 
Ruberté et al. gaben Werte von ENP =1 MPa und νNP = 0,49 bei gesunden Scheiben, 
ENP = 1,26 MPa und νNP = 0,45 bei leicht geschädigten Scheiben und bei schwer geschädigten 
Scheiben ENP =1,66 MPa und νNP = 0,4 an [98]. Auf Grund der gallertigen Konsistenz und 
den damit einhergehenden Schwierigkeiten seine mechanischen Eigenschaften zu bestimmen, 
kann der Ansatz der Verwendung eines Nucleus-Ersatzmaterials weitere Einsichten geben. 
Meakin et al. untersuchten Materialien, welche in der Lage waren die Funktion des physiolo-
gischen Kerns ersetzen zu können. Sie erreichten dieses Ziel mit einem Ersatzstoff, der einen 
E-Modul von ENP = 0,2 MPa und eine Querkontraktionszahl von νNP = 0,5 besaß [79]. Diese 
Angaben geben den Bereich wieder, der für die Auswahl der in dieser Arbeit verwendeten 
initialen Werte genutzt wird. Sie sind in Tabelle 6.5 aufgelistet, wobei das Schermodul G12 
des rotationssymmetrischen Modells aus G12 = ENP / (2 (1 + ν12)) gebildet wird. 
Das diffusionsabhängige, viskoelastische Materialverhalten des Faserrings wird durch das in 
Abschnitt 5.4 beschriebene Materialgesetz realisiert. Somit gilt es, für das rotationssymmetri-
sche Anulus-Modell neun und für die dreidimensionalen Modelle elf Materialparameter zu 
bestimmen. Die initialen Werte sollen auf Basis von Literaturangaben und den strukturellen 
Gegebenheiten, die in vivo bei Bandscheiben vorliegen, festgelegt werden. Darauf aufbauend 
können die Parameter anschließend variiert werden, um das experimentell ermittelte Verhal-
ten zu simulieren. Der spezielle Aufbau des Faserrings bedingen die Vorzugsrichtungen im 
Material (s. Abschnitt 2.1). Diese sollen durch die Orthotropie des Materialgesetzes und die 
lokalen Koordinatensysteme, die abhängig der Außenkontur mitlaufen und somit die Faser-
struktur repräsentieren, Berücksichtigung finden. Die strukturellen Gegebenheiten des Faser-
rings bedingen das Verhältnis der drei Elastizitätsmodule. Der höchste Elastizitätsmodul wird 
demnach der Umlaufrichtung zugewiesen, gefolgt vom axialen um Druckkräfte direkt auf-
nehmen zu können. Der geringste Elastizitätsmodul findet sich in radialer Richtung. Ver-
schiedene experimentelle Untersuchungen beschäftigen sich mit der Bestimmung dieser Wer-
te (s. Abschnitt 2.4). Holzapfel et al., Skaggs. Et al. und Eberlein et al. fanden bei Experimen-
ten mit einzelnen Lamellen verschiedene Elastizitätsmoduli in Faserrichtung zwischen 
31,2±19,8 MPa und 136,5 MPa bei Betrachtung physiologisch sinnvoller Spannungsbereiche 
[30][49][118]. Eberlein et al. stellten zusätzlich fest, dass die transverse Steifigkeit 100-
200 fach geringer als in Faserrichtung ausfällt. Der Schermodul wurde mit 0,5 MPa angege-
ben. Die experimentelle Untersuchung von Multi-Lamellaren Präparaten wurde häufiger 
durchgeführt. Beispielsweise ermittelten Elliot et al. Elastizitätsmoduli im linearen Span-
nungs-Dehnungs-Bereich von [l = 17,45 ± 14,29 |^ , [Y = 0,45 ± 0,25 |^  und [l = 0,82 ± 0,71 |^ für die äußere Region des Faserrings. Für die inneren ergaben sich [l = 5,6 ± 4,67 |^ und [l = 0,96 ± 1,17 |^. Hier wurde der Schermodul als rich-
tungsunabhängig zu G = 0,1 MPa gesetzt [35]. Ebara et al. bestimmten den Elastizitätsmodul 
in Faserrichtung im Bereich von 5 MPa bis 50 MPa.  
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Diese Beispiele verdeutlichen die hohe Variationsbreite der experimentell ermittelten bzw. in 
anderen FE-Modellierungen verwendeten Parameter, die für die Simulation des mechanischen 
Verhaltens der Bandscheibe als notwendig anzusehen sind. Allerdings bilden sie die Grundla-
ge für die initialen Simulationsparameter aller drei Modellierungen. Zusätzlich sind die Mate-
rialparameter D0 und D1 des benutzerdefinierten Materialgesetzes zu wählen. Sämtliche initial 
verwendeten Werte sind in Tabelle 6.5 zu finden. 
 
 Ring Kern 
E [N/mm²]
 
 
25 0,15 
E [N/mm²] 1 0,15 
E [N/mm²] 5 0,15 
ν12 0,1 0,45 
ν13 0,1 0,45 
ν23 0,1 0,45 
G12 [N/mm²] 0,45 - 
G13 [N/mm²] 0,45 - 
G23 [N/mm²] 0,45 - 
D0 [1/s] 0,1 - 
D1 [1/s] 0,7 - 
Tabelle 6.5: Aufstellung der Parameter, die für die erste Simulation bei allen drei Modellierungen genutzt werden 
 
Nach Festlegung der Parameter erfolgt mit den entsprechenden UMAT-Subroutinen der Start 
der jeweiligen Simulationen der verschiedenen Modellierungen. Dabei wird am Referenz-
punkt des oberen Wirbels eine axiale Verschiebung vorgegeben, während der Referenzpunkt 
des unteren Wirbels fixiert bleibt (s. Abschnitt 6.1), so dass die Simulationen das experimen-
tell ermittelte Relaxationsverhalten wiedergeben können (s. Abschnitt 4.2.2). Die Werte der 
Startparameter werden in repetitiven Simulationen dahingehend angepasst, dass die simulier-
ten Reaktionskräfte mit den gemessenen bestmöglich übereinstimmen. Ist dieses Ziel für ei-
nen Belastungszyklus erreicht, sollen diese Werte bei der Simulation mit dem lamellar aufge-
bauten geometrischen Modell (s. Abschnitt 5.3) zur Anwendung kommen. Mit dieser Model-
lierung werden weitere Simulationen durchgeführt, so dass sich das mechanische Verhalten 
von Bandscheiben eingehender untersuchen lässt (s. Abschnitt 6.3). 
 
 
6.3 Simulationen mit den lamellaren numerischen Modellen 
Die mit Hilfe der physiologischen Modellierung ermittelten Parameter des benutzerdefinierten 
Materialgesetzes für den ersten Belastungszyklus werden einem lamellar aufgebauten Struk-
turmodelle zugewiesen. Dessen Generierung ist in Abschnitt 5.3 beschrieben. Beide Modelle 
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besitzen die gleichen Abmessungen, da sie auf Basis der CT-Daten des Präparats S1_LD_L1-
L2 erstellt sind. Der Unterschied besteht lediglich in der Unterteilung des Anulus in vier 
Schichten, den Lamellen (s. Abschnitt 5.1 und 5.3). Ihnen können nun umlaufende Material-
orientierungen zugewiesen werden. Somit ist es möglich, allen Anteilen der Bandscheibe, 
unabhängig voneinander, verschiedene Eigenschaften zuzuweisen und ihre Belastungsreakti-
onen zu bestimmen, so dass sich aus ihnen die Gesamtreaktion der Scheibe mittels definierter 
Interaktionen und Randbedingungen ermitteln lässt. Dazu wird jeder einzelnen Lamelle eine 
UMAT-Subroutine zugewiesen, in der das benutzerdefinierte Materialgesetz formuliert ist. 
Die Zuordnung erfolgt durch eine übergeordnete Routine, die die einzelnen Subroutinen an 
Hand einer Identifizierung des jeweiligen Lamellenmaterials zuweist. Auf Basis der Erkennt-
nisse aus verschiedenen Experimenten ([49][28],… s. Abschnitt 2.4), dass sich das Verhältnis 
der Anteile von Kollagenfasern Typ I und Typ II zueinander über den Radius verändert, soll 
die Festigkeit der einzelnen Lamellen von außen nach innen abnehmen. In der lamellaren 
Modellierung wird dieser Eigenschaft Rechnung getragen, indem die E-Moduli der 
orthotropen Steifigkeitstensoren, die den Lamellen separat zugewiesen werden, nach innen 
reduziert werden. Somit werden die mit dem physiologischen Modell ermittelten 
Elastizitätsmoduli auf die äußerste Lamelle mit dem größten Volumen angewendet und nach 
innen sukzessiv reduziert. 
Die Lamellen stehen untereinander und mit den Wirbeln über Tie-Verbindungen in Kontakt, 
so dass ein gegenseitiges Verschieben oder Gleiten nicht erfolgen kann. Der Nucleus besitzt 
wiederum reibungsfreien, harten Kontakt zur umgebenden Lamelle und zu den Flächen der 
Wirbelkörper. Die Referenzpunkte der starren Wirbel lassen sich, wie bei den bisherigen Si-
mulationen zur Aufbringung der dem Relaxationsversuch entsprechenden Verschiebung und 
zur Berechnung der dabei entstehenden Reaktionskraft, nutzen. Abschließend erfolgt eine 
Vernetzung aller Komponenten. Die dabei entstehenden Elemente sind in Tabelle 6.6 aufge-
listet. 
Auf dieselbe Art und Weise wird ein zweites lamellares Modell erstellt, basierend auf den 
CT-Daten des Präparats S1_LD_L5-L6 (s. Abb. 6.8). Auf Grund seiner größeren Ausmaße 
können fünf Lamellen generiert werden, die den Faserring bilden (s. Abschnitt 5.3, Abb. 5.4). 
Somit liegen zwei numerische Modellierungen vor, die eine Bestimmung und Überprüfung 
der Parameter anhand von Experimentwerten erlauben. Auch wird es möglich, den Einfluss 
der unterschiedlichen Geometrien und Abmessungen auf die im Materialgesetz implementier-
ten Werte abschätzen zu können. Daher werden bei beiden lamellaren Modellierungen 
(S1_LD_L1-L2 und S1_LD_L5-L6) zunächst dieselben, durch das physiologische Modell 
gewonnenen Materialparameter eingesetzt und anschließend an die Experimentwerte ange-
passt.  
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Abb. 6.8: Das lamellar aufgebaute Finite Elemente Modell (ohne oberen Wirbel), basierend auf den CT-Daten des 
Präparats S1_LD_L5-L6 = Lamellares Modell II 
 
Lamellares 
Modell von 
S1_LD_L1-L2 
= 
Lamellares 
Modell I 
Kern 17615 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Lamelle 1 33154 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Lamelle 2 15055 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Lamelle 3 13189 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Lamelle 4 10148 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Wirbel oben 4950 lineare quadrilaterale Elemente (R3D4) 
Wirbel unten 6285 lineare quadrilaterale Elemente (R3D4) 
Lamellares  
Modell von 
S1_LD_L5-L6 
= 
Lamellares 
Modell II 
Kern 30109 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Lamelle 1 43126 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Lamelle 2 17325 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Lamelle 3 13754 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Lamelle 4 10526 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Lamelle 5 8173 linear tetrahedrale Elemente (C3D4) 
Wirbel oben 4619 lineare quadrilaterale Elemente (R3D4) 
Wirbel unten 7233 lineare quadrilaterale Elemente (R3D4) 
Tabelle 6.6: Auflistung der Finiten Elemente der lamellar aufgebauten Modelle 
 
 
WirbelNucleus
Lamelle 1
Lamelle 2
Lamelle 3
Lamelle 4
Lamelle 5
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7. Diskussion der Simulationsergebnisse 
Die Finite Elemente Simulationen ermöglichen die Wiedergabe mechanischer Reaktionen 
infolge von Belastungen oder Verformungen in einem numerischen Modell. Dies erfolgt, in-
dem das reale mechanische Verhalten einer oder mehrerer Größen betrachtet wird. Darauf 
aufbauend werden Theorien des Materialverhaltens erstellt, vereinfachende Annahmen getrof-
fen und Anforderungen festgelegt, so dass sich dieses Verhalten nachbilden lässt. Vor allem 
bei biologischen Materialien sind die Zusammenhänge und die Wechselwirkungen der ver-
schiedenen an den Reaktionen beteiligten Größen so komplex, dass eine Berücksichtigung 
sämtlicher Einflüsse meist nicht erfolgen kann. Daher können lediglich Rückschlüsse über die 
getroffenen Annahmen von den beobachtbaren, realen Größen auf die nicht messbaren Grö-
ßen durch die Simulation gezogen werden [111]. In dem hier betrachteten Fall der Simulation 
des Bandscheibenverhaltens bedeutet dies, dass die experimentell ermittelte Größe der Reak-
tionskraft bzw. -moment infolge einer Verschiebung bzw. Verdrehung des oberen Wirbels 
direkt wiedergegeben werden soll. Bei deren Übereinstimmung wird anschließend davon aus-
gegangen, dass über die getroffenen Annahmen und Theorien auf weitere Größen, wie die 
intrinsische Spannungsverteilung, geschlossen werden kann. Diese nicht messbaren Größen 
sind somit lediglich indirekt bestimmbar. 
Um eine Nachbildung der experimentell ermittelten Reaktionskraft in der Simulation zu er-
möglichen, bedarf es zunächst einer Anpassung der Parameter des benutzerdefinierten Mate-
rialgesetzes. Dies erfolgt mittels der in Abschnitt 6.2 beschriebenen Modellierungen. Dabei 
wird sukzessiv die Übereinstimmung des geometrischen Modells an die real vorherrschenden 
Konturen der Bandscheibe angepasst. Die damit identifizierten Materialparameter werden bei 
den differenzierteren, lamellaren Modellen verwendet, wie in Abschnitt 6.3 beschrieben, und 
an die veränderte Geometrie angepasst. Die beiden lamellaren Modelle, die auf CT-
Datensätze unterschiedlicher Bewegungssegmente der Schaf-Wirbelsäule basieren, bilden die 
Grundlage für weitere, vertiefende Simulationen. 
 
 
7.1 Ergebnisse der initialen Simulationen mit dem benutzerdefinierten Materi-
algesetz 
In den ersten Simulationen mit dem benutzerdefinierten Materialgesetz müssen zunächst die 
Parameter des benutzerdefinierten Materialgesetzes (s. Abschnitt 5.4) für die drei in Abschnitt 
6.2 aufgeführten Modelle, rotationssymmetrisch, idealisiert und physiologisch, an die experi-
mentell ermittelten Daten des Präparats S1_LD_L1-L2 angepasst werden. Als Ausgangsbasis 
dienen die in Tabelle 6.5 aufgeführten Werte. Ziel ist dabei, die mechanische Reaktion des 
ersten Belastungszyklus simulieren zu können. Dazu werden die initialen Parameter variiert 
bis eine zufriedenstellende Übereinstimmung der simulierten mit den experimentellen Ergeb-
nissen erreicht wird. Die mechanische Reaktion wird über Verschiebung des Referenzpunkts 
des oberen Wirbels, entsprechend den Relaxationsversuchen des Präparats S1_LD_L1-L2 
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(s. Abschnitt 4.2.2), hervorgerufen. Der Punkt bewegt sich in axialer Richtung bis zu einem 
Maximum von 0,6 mm, wodurch eine Kompressionskraft entsteht, und bleibt bei diesem Wert 
konstant. Nach dem Relaxationsbereich erfolgt die axiale Verschiebung auf ein Minimum von 
0,1 mm reduziert mit anschließend wieder konstanter Fixierung. Die somit erzielten Reakti-
onskräfte für die in Abschnitt 6.2 aufgeführten Modelle werden zur besseren Vergleichbarkeit 
der Simulationsergebnisse auf ihre jeweiligen transversalen Querschnittsflächen bezogen. 
Damit erhält man die in der Fläche herrschenden Spannungen der drei Modellierungen. 
Die mit den initial verwendeten Parametern (s. Tabelle 6.5) erzielten Spannungen der ver-
schiedenen Modellierungen sind in Abb. 7.1 über die Zeit dargestellt. Eine Übereinstimmung 
mit den experimentell ermittelten Daten ist nicht zu erkennen. Allerdings verdeutlichen die 
Ergebnisse, dass sich mit dem benutzerdefinierten Materialgesetz die nichtlinearen und 
viskoelastischen Verhaltenscharakteristiken nachbilden lassen. Im Folgenden werden die 
verwendeten Parameter in repetitiven Simulationen für die Wiedergabe der Experimentergeb-
nisse angepasst. Dazu wird jeweils nur ein Parameter variiert, so dass dessen Einfluss auf den 
Reaktionskraftverlauf, respektive den Spannungsverlauf, bei den jeweiligen Modellierungen 
erfasst werden kann. Bei Kompressionsbelastungen zeigen Änderungen der Elastizitätsmoduli 
und der Koeffizienten des benutzerdefinierten Materialgesetzes die größten Auswirkungen auf 
die Simulationsergebnisse. Die Schubmoduli und die Querkontraktionszahlen dagegen sind 
von keiner signifikanten Relevanz für die infolge der axialen Verschiebung auftretenden 
Kompressionskräfte. Lediglich bei Näherung der Querkontraktionszahl des Nucleus an den 
Wert 0,5 kann eine Beeinflussung der Gesamtreaktion der Scheibe festgestellt werden (s. Ab-
schnitt 7.2). Dieses Verhalten deckt sich mit der Annahme der Inkompressibilität des Kerns 
und der damit verbundenen Kompensierung von Kompressionskräften durch die Fasern des 
Anulus. 
Schlussendlich führen die in Tabelle 7.1 aufgelisteten Parameter für die drei Modellierungen 
zu den in Abb. 7.2 aufgeführten Ergebnissen. Mit dem rotationssymmetrischen Modell ist 
dabei keine Übereinstimmung mit den Experimentwerten erreichbar. Die idealisierte und die 
physiologische Modellierungen dagegen sind in der Lage, die experimentellen Ergebnisse für 
den Belastungsbereich zufriedenstellend wieder zu geben. Das nichtlineare Verhalten der 
Bandscheibe beim Kompressionsvorgang wird nachgebildet, ebenso der Abfall der Spannung 
bei dem anschließenden Haltevorgang. Der nachfolgende Entlastungsvorgang und die relativ 
geringe Spannungserhöhung bei der konstanten Verschiebung bei 1 mm lassen sich dagegen 
nicht reproduzieren. 
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Abb. 7.1: Spannungsverläufe des ersten Belastungszyklus vom rotationssymmetrischen, idealisierten und physiologi-
schen Modell bei Verwendung der initialen Materialparameter (Tabelle 6.5) 
 
Parameter Rotationssymmetrisches 
Modell 
Idealisiertes 
Modell 
Physiologisches Mo-
dell 
Ecirc_Ring [N/mm²]  25 100 100 
Erad_Ring [N/mm²] 1 1 1 
Eaxial_Ring [N/mm²] 5 3 2.5 
ν12_Ring 0,1 0,1 0,1 
ν13_Ring 0,1 0,1 0,1 
ν23_Ring 0,1 0,1 0,1 
G12_Ring [N/mm²] 0,45 1 1 
G13_Ring [N/mm²] - 0,45 1 
G23_Ring [N/mm²] - 0,45 1 
D0 [1/s] 0,14 0,11 0,12 
D1 [1/s] 0,5 0,6 0,5 
EKern [N/mm²] 0,15 0,5 0,5 
νKern [N/mm²] 0,45 0,45 0,45 
Tabelle 7.1: Auflistung der im benutzerdefinierten Materialgesetz verwendeten Parameter, die die bestmögliche 
Übereinstimmung der Simulationen der verschiedenen Modelle mit den Experimentwerten ermöglichen 
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Abb. 7.2: Spannungsverläufe des ersten Belastungszyklus vom rotationssymmetrischen, idealisierten und physiologi-
schen Modell bei Verwendung der finalen Materialparameter (Tabelle 7.1) 
 
Als Maß für die Qualität der Übereinstimmung dienen die Flächen ARB_Sim unter dem Span-
nungsverlauf während des Haltevorgangs bei 0,6 mm. Die verschiedenen Relaxationsbereiche 
der Verläufe werden über Polynomialfunktionen 4. Ordnung angenähert, so dass sich durch 
deren Integration diese Flächen berechnen lassen. Je geringer die prozentuale Abweichung 
der jeweiligen Flächen bei den Simulationen von der des experimentellen Spannungsverlaufs 
ARB_Exp ausfällt, desto genauer wird die Annäherung. Als weitere Kenngröße soll die Span-
nungsrelaxation ®t4, bzw. dessen Abweichung zwischen simuliertem und experimentellem 
Verlauf, bestimmt werden. Sie berechnet sich für einen Belastungszyklus aus der Differenz vlÍÍttÎÏ zwischen der Spannung zu Beginn ÐtslÎÎ und am Ende rÎYt des Relaxationsbe-
reichs, bezogen auf die Anfangsspannung ÐtslÎÎ: 
 
bd^} = ÐtslÎÎ − rÎYtÐtslÎÎ =
vlÍÍttÎÏÐtslÎÎ  (7.1) 
 
Diese Größen für die drei verschiedenen Modellierungen und das Experiment werden in Ta-
belle 7.2 aufgelistet. 
Die Flächen ARB_Sim unter dem Spannungsverlauf im Relaxationsbereich weichen von der 
beim experimentellen Verlauf in unterschiedlichem Maße ab. Bei der rotationssymmetrischen 
Modellierung beträgt die Abweichung ~68 %, wohingegen sie bei den beiden verbliebenen 
Modellen lediglich ~5 % beträgt. Der geringe Unterschied zwischen den Verläufen des ideali-
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sierten und des physiologischen Verlaufs ist im Diagramm (s. Abb. 7.2) zu erkennen. Die 
Anfangs- und Endspannung beim Haltevorgang der physiologischen Modellierung sind zwar 
etwas größer als bei der idealisierten, jedoch fällt die Spannung im dazwischenliegenden Be-
reich anfangs stärker ab um anschließend abzuflachen. Diese Kurve ist somit im Relaxations-
bereich stärker gekrümmt als die des idealisierten Modells. Der charakteristische Verlauf des 
Experiments bietet daher eine geeignetere Annäherung, obwohl die Abweichung der Fläche 
des idealisierten Verlaufs geringer ausfällt.  
 
Kenngröße Experiment 
S1_LD_L1-L2 
Rotations-
symmetrisches 
Modell 
Idealisiertes 
Modell 
Physiologi-
sches Modell 
Abweichung ARB_Sim zu 
ARB_Exp [%] - 68,0370 4,8672 5,1213 
σBeginn [N/mm²] 0,2914 0,2987 0,2661 0,2718 
σEnde [N/mm²] 0,1791 0,0088 0,1592 0,1625 
σDifferenz [N/mm²] 0,1123 0,2900 0,1068 0,1093 
σRelax  0,3855 0,9707 0,4015 0,4021 
Abweichung σRelax_Sim zu 
σRelax_Exp [%] - -151,8063 -4,1547 -4,3083 
Tabelle 7.2: Kennwerte zur Überprüfung der Übereinstimmung von simulierten und experimentellen 
 Spannungsverläufen an Hand des ersten Belastungszyklus des  
rotationssymmetrischen, des idealisierten und des physiologischen Modells 
 
Ein vergleichbares Bild ergibt sich bei Betrachtung der Spannungsrelaxation. Die des rotati-
onssymmetrischen Modells ist um ~150 % höher als der Wert beim Experiment, wobei es 
allerdings zu einer guten Annäherung der maximalen Spannung kommt. Bei beiden verblei-
benden Modellierungen dagegen weicht die Spannungsrelaxation um lediglich ~(-4 %) ab, 
wobei diese bei der idealisierten geringer ausfällt. Allerdings liegen die Anfangs- und die 
Endspannungen des Relaxationsbereichs des physiologischen Modells näher an den Experi-
mentwerten. Ebenso verhält es sich mit der Spannungsdifferenz vlÍÍttÎÏ , also dem absolu-
ten Abfall von Anfangs- zur Endspannung über den Haltevorgang. Damit zeigt sich, dass die 
separate Betrachtung der Spannungsrelaxation als Kenngröße von Relaxationsbereichen nicht 
ausreicht, um Aussagen über die Qualität der Übereinstimmung zu treffen. Obwohl die Kurve 
des physiologischen Modells näher an der des Experiments liegt und dessen Verlauf besser 
annähert, ist die Abweichung zwischen ihren Relaxationswerten größer als die des idealisier-
ten Modells. Der Grund dafür liegt in dem Verhältnis von Spannungsdifferenz zur Anfangs-
spannung. Veränderungen des Zählers können durch Veränderungen des Nenners wieder aus-
geglichen werden und umgekehrt. 
In diesem Abschnitt der Diskussion der Simulationsergebnisse sind die Materialparameter des 
benutzerdefinierten Stoffgesetzes bei den verschiedenen Modellierungen, rotationssymmet-
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risch, idealisiert und physiologisch, variiert worden. Ausgehend von initialen Parametern, die 
auf Basis theoretischer Überlegungen bzgl. ihrer Beträge und Verhältnisse zueinander sowie 
Literaturangaben festgelegt wurden, sollen sich ihre Kompressionskraftverläufe, respektive 
die Spannungsverläufe, denen des ersten Belastungszyklus des Relaxationsversuchs zufrie-
denstellend annähern. Dieses Vorhaben scheitert für das rotationssymmetrische Modell. Bei 
diesem kann keine passable Näherung erreicht werden, oder aber die FE-Simulation diver-
giert. Für das idealisierte und das physiologische Modell dagegen können durch die Parame-
tervariation die Experimentverläufe des ersten Belastungszyklus für den komprimierten Zu-
stand gut angenähert werden. Die Gestalt des Spannungsverlaufs (Beginn- und Endspannung, 
Krümmung) des physiologischen Modells weist dabei eine leicht bessere Übereinstimmung 
auf. Dessen Parameter dienen als Ausgangsbasis für weitere Simulationen mit den in ver-
schiedene Lamellen unterteilten Modellen der Bandscheibe S1_LD-L1-L2. 
 
 
7.2 Ergebnisse der Simulationen mit den lamellaren numerischen Modellen 
Mit den Lamellaren Modellen I und II (s. Abschnitt 6.3) werden Simulationen durchgeführt, 
die mehrere Belastungszyklen der Relaxationsexperimente umfassen sollen. Wie bei deren 
Spannungsverläufen zu erkennen ist (s. Abschnitt 4.2.2), treten die größten Veränderungen 
direkt zu Beginn des Experiments auf (bis zum 7. – 8. Zyklus). Die fortwährende Wiederho-
lung der Belastungszyklen führt anschließend zu keinen signifikanten Änderungen im Ver-
lauf. Daher sollen die Simulationen mit den lamellaren numerischen Modellierungen 8 Zyklen 
umfassen. Dabei werden die Materialparameter, ausgehend von den im vorherigen Ab-
schnitt 7.1 für das physiologische Modell ermittelten Werten, variiert, so dass der erste der 
acht Zyklen mit den jeweiligen Experimenten übereinstimmt. Die sich ergebenden Parameter 
sind in Tabelle 7.3. aufgelistet. Darauf folgend soll geprüft werden, inwiefern die Simulatio-
nen in der Lage sind, den Einfluss der kontinuierlichen Belastungswiederholung zu berück-
sichtigen. Anschließend wird bei den geometrischen Modellen der Kern entfernt, wodurch 
eine Resektion des Nucleus einer realen Bandscheibe nachgestellt wird. Hierbei liegt der Fo-
kus der Untersuchung auf den Einfluss diese Eingriffs auf die Spannungsverteilung im Faser-
ring, da nun der Mechanismus der Kompensierung von Kompressionskräften durch die Fasern 
nicht mehr gegeben ist. Bei den Simulationen finden dieselben Materialparameter Verwen-
dung, welche für die intakten Modelle ermittelt wurden, so dass die Vergleichbarkeit der Er-
gebnisse gegeben ist.  
Die Anpassung der Materialparameter, sowohl für das Lamellare Modell I als auch II, ist 
notwendig, da, neben den unterschiedlichen Abmessungen der Modelle I und II, auch die la-
mellare Struktur die Reaktion der Bandscheibe auf eine Belastung verändert. Von der Unter-
teilung der Scheibe bleiben ihre Abmessungen und Konturen unberührt. Allerdings erhalten 
die einzelnen Lamellen unterschiedliche Materialeigenschaften, so dass sich die Ergebnisse 
des Lamellaren Modells I von denen des physiologischen Modells, obwohl beide auf der glei-
chen Scheibengeometrie basieren, unterscheiden. Diese Beeinflussung ist eindeutig in der 
Darstellung des ersten Belastungszyklus in Abb. 7.3 zu erkennen. Hierin befinden sich die 
Kompressionskraftverläufe des Relaxationsexperiments, des physiologischen Modells, des 
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Lamellaren Modells I mit den initialen Parametern (initial), sowie des Lamellaren Modells I 
nach Anpassung der Parameter des benutzerdefinierten Materialgesetzes (final) mit und ohne 
Nucleus. Die Unterteilung in Lamellen führt zu einer deutlich höheren Reaktionskraft, vergli-
chen mit dem Verlauf beim physiologischen Modell. Dieses Verhalten tritt vor allem im Re-
laxationsbereich und bei der maximalen Verschiebung auf. Die variierenden Materialorientie-
rungen führen somit zu einem erhöhten Widerstand gegen Verformung. Nach dem Entlas-
tungsvorgang auf eine Restverschiebung von 0,1 mm nähert sich der Kraftverlauf des Lamel-
laren Modells I initial besser dem Experimentverlauf an als der der physiologischen Modellie-
rung. Im anschließenden konstanten Verformungsbereich jedoch entfernt er sich wieder. 
 
Parameter Lamellares Modell I bzw. 
II initial 
Lamellares Modell 
I final  
Lamellares Modell II 
final 
Ecirc_Ring [N/mm²]  100; 100; 100; 100; (100) 100; 95; 90; 85 115; 110; 105; 100; 95 
Erad_Ring [N/mm²] 1 1 5 
Eaxial_Ring [N/mm²] 2,5; 2,5; 2,5; 2,5, (2,5) 2,6; 2,4; 2,2; 2,0 3,0; 2,8; 2,6; 2,4; 2,2 
ν12_Ring 0,1 0,1 0,1 
ν13_Ring 0,1 0,1 0,1 
ν23_Ring 0,1 0,1 0,1 
G12_Ring [N/mm²] 1 1 1 
G13_Ring [N/mm²] 1 0,45 0,45 
G23_Ring [N/mm²] 1 0,45 0,45 
D0 [1/s] 0,12 0,14 0,112 
D1 [1/s] 0,5 0,5 0,5 
EKern [N/mm²] 0,5 0,5 0,5 
νKern [N/mm²] 0,45 0,45 0,48 
Tabelle 7.3: Auflistung der im benutzerdefinierten Materialgesetz verwendeten Parameter  
für die Lamellaren Modelle; E-Moduli von außen nach innen abnehmend;  
initial: Startwerte zur Materialparameteridentifikation;  
final: Materialparameter nach Approximation der Reaktionskraftverläufe an Experimentdaten 
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Abb. 7.3: Vergleich der Kompressionskraftverläufe des physiologischen Modells, des Lamellaren Modells I mit den 
initialen Parametern (initial), des Lamellaren Modells I nach Anpassung der Parameter 
 des benutzerdefinierten Materialgesetzes (final) mit und ohne Nucleus, 
sowie des Relaxationsexperiments S1_LD_L1-L2 für den ersten Belastungszyklus 
 
Die Änderung der Parameter zur Anpassung der simulierten Kompressionskraftverläufe an 
die experimentell ermittelten erfolgt unter Berücksichtigung der in der Literatur aufgeführten 
Eigenschaften von Bandscheiben (s. Abschnitt 2.4 & 5.1). Die Elastizitätsmoduli in Umfangs- 
und in axialer Richtung nehmen von der äußeren zur inneren Lamelle ab. Der radiale jedoch 
bleibt über die Lamellen unverändert. Zwar fanden Fujita et al. eine leicht Zunahme des radia-
len Moduls in den mittleren Schichten bei ihren Experimenten heraus [37]. Aber diese Varia-
tion über den Radius zeigt in den Simulationen nahezu keinerlei Auswirkung, so dass der ra-
diale Elastizitätsmodul als konstant angenommen wird. Die Änderung des Schermoduls ba-
siert auf den Ergebnissen von Michalek et al. [81]. Sie ermittelten einen 1,6-fach höheren 
Schermodul in der transversen Ebene. Allerdings besitzen die Schermoduli kaum Einfluss auf 
die Reaktionskräfte bei den Relaxationsversuchen. Durch diese Anpassungen der Materialpa-
rameter kann für das Lamellare Modell I eine zufriedenstellende Übereinstimmung erzielt 
werden. Im Vergleich mit den Kenngrößen des physiologischen Modells fällt die Abweichung 
FRelax_Sim zu FRelax_Exp mit 8,6 % höher aus. Auch die Kraftdifferenz des Relaxationsbereichs 
FDifferenz mit 41 % weicht stärker von den Experimentwerten ab. Dagegen nähert sich die 
Reaktionskraft am Ende des Haltevorgangs deutlicher an den Experimentverlauf an und auch 
die Fläche unter der Kurve im Relaxationsbereich hat mit 4,3 % eine etwas geringere Abwei-
chung.  
An Hand der Kenngrößen werden die Auswirkungen des Entfernens vom Nucleus auf das 
mechanische Verhalten der gesamten Bandscheibe S1_LD_L1-L2 verdeutlicht. Wie die 
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Abb. 7.3 zeigt, verringert sich der gesamte Widerstand gegen Verformung, so dass sich der 
Kompressionskraftverlauf vor allem im belasteten Zustand wesentlich von dem mit vorhan-
denem Nucleus unterscheidet. Im entlasteten Zustand bei einer Verschiebung von 0,1 mm 
nähern sich beide Kurven wieder einander an. Entsprechend verhalten sich die Kenngrößen 
für den Relaxationsbereich. Die Fläche unterhalb der Kurve verringert sich, so dass die Ab-
weichung ARB_Sim zu ARB_Exp auf ~43 % ansteigt. Die Kräfte zu Beginn und am Ende des Hal-
tevorgangs sinken und ebenso weicht die Kraftrelaxation FRelax um -38 % von der des Expe-
riments ab. Zusätzlich zu den bisherigen Kenngrößen wird hier die Sekantensteigung für die 
Modelle mit und ohne Nucleus ermittelt (s. Abschnitt 4.2.7). Daraus resultieren für den Zweig 
der ansteigenden Belastung deren Abweichungen von den Experimentwerten. Für das intakte 
Modell beträgt diese ~10 %. Durch Entfernen des Nucleus erhöht sich die Abweichung auf 
einen Wert von ~ 38 %. Die Kurve verläuft also wesentlich flacher. Die Kenngrößen des La-
mellaren Modell I sind in Tabelle 7.4 aufgelistet. 
 
Kenngröße Experiment 
S1_LD_L1-L2 
Lamellares Modell I 
final mit Nucleus 
Lamellares Modell I 
final ohne Nucleus 
Abweichung ARB_Sim zu 
ARB_Exp [%] - 4,3098 42,7628 
FBeginn [N] 128,2087 116,9190 83,8685 
FEnde [N] 78,7858 75,7336 39,2485 
FDifferenz [N] 49,4229 41,1854 44,6200 
FRelax  0,3855 0,3523 0,5320 
Abweichung FRelax_Sim zu 
FRelax_Exp [%] - 
8,6208 -38,0130 
Sekantensteigung [N/mm] 231,99428 207,8736 144,1993 
Abweichung der Steigung 
vom Experimentwert [%] - 10,3971 37,8436 
Tabelle 7.4: Kennwerte zur Überprüfung der Übereinstimmung von simulierten und experimentellen Reaktionskraft-
verläufen an Hand des ersten Belastungszyklus des Lamellaren Modells I mit und ohne Nucleus 
 
Bei den Simulationen mit dem Lamellaren Modell II muss, im Gegensatz zu den bisherigen 
Simulationen, in einem vorgeschalteten Step eine Vorlast von 50 N aufgebracht werden. Dies 
ist notwendig, um die im Experiment durchgeführte Präkonditionierung von ~50 N zu berück-
sichtigen. Im zweiten Step erfolgt wiederum die relative Verschiebung auf 0,6 mm mit an-
schließender konstant gehaltener Verformung und abschließender Reduzierung auf 0,1 mm, 
entsprechend obiger Beschreibung. Da sich die Abmessungen dieses Modells wesentlich von 
denen des Lamellaren Modells I bzw. des physiologischen Modells unterscheiden, ist eine 
Anpassung der Materialparameter unumgänglich. Als Startwerte sollen hier, wie beim Lamel-
laren Modell I, die mit dem physiologischen Modell ermittelten dienen (s. Tabelle 7.3). Die 
Diskussion der Simulationsergebnisse 
   
114 
 
Variation der einzelnen Größen basiert wiederum auf den Erkenntnissen aus der Literatur 
über den Bandscheibenaufbau und den Verhältnissen der Parameter zueinander 
((s. Abschnitt 2.4 & 5.1)). Nach dem sukzessiven Anpassen der Simulationsergebnisse an die 
Experimentergebnisse für den ersten Belastungszyklus entsteht der in Abb. 7.4 dargestellte 
Kompressionskraftverlauf des Lamellaren Modells II final mit Nucleus. Anschließend wird 
der Nucleus aus dem geometrischen Modell entfernt und die Simulation mit den gleichen Pa-
rametern wiederholt (Lamellaren Modells II final ohne Nucleus). Diese sind in Tabelle 7.3 
aufgelistet. 
 
 
Abb. 7.4: Kompressionskraftverläufe des Relaxationsexperiments S1_LD_L5-L6 sowie des Lamellaren Modell II final 
mit und ohne Nucleus für den ersten Belastungszyklus 
 
Die finale Reaktionskraftkurve des zweiten lamellaren Modells schmiegt sich vor allem wäh-
rend des Haltevorgangs bei 0,6 mm sehr gut an den Experimentverlauf an. Dies bestätigt auch 
die geringe Abweichung der Flächen des Relaxationsbereichs von -2 %. Auch die Krümmun-
gen sind hier sehr ähnlich und der Endwert weicht lediglich um 3 N von dem des Experiments 
ab. Allerdings weist die experimentelle Kurve zu Beginn des Haltevorgangs eine Kraftspitze 
auf, die in der Simulation nicht erreicht werden kann. Daher ist die Abweichung der Kraftre-
laxation mit 18,7 % relativ hoch. Beim Haltevorgang bei 0,1 mm kommt es zunächst zu einem 
Unterschwingen der experimentellen Kurve um anschließend auf einen etwas höheren Wert 
anzusteigen. Der Zweig der ansteigenden Belastung wird nur bedingt angenähert; die 
Sekantensteigung weicht hier um 21 % ab. Das Entfernen des Nucleus resultiert auch bei die-
sem Modell in einem deutlich niedrigeren Reaktionskraftverlauf. Die Abweichung der Fläche 
des Relaxationsbereichs beträgt ~45 % und der Wert der Maximalkraft liegt um 100 N unter 
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dem des Experimentverlaufs. Die Steigung der Kurve des ansteigenden Belastungszweigs 
verläuft flacher und die Sekantensteigung weicht um ~57 % ab. Diese Daten verdeutlichen die 
starke Verringerung des Widerstands gegen Verformung der Bandscheibe von S1_LD_L5-L6 
durch Entfernen des Kerns. Die angeführten Kenngrößen sind in Tabelle 7.5 zu finden. 
 
Kenngröße Experiment 
S1_LD_L5-L6 
Lamellares Modell 
II final mit Nucleus 
Lamellares Modell 
II final ohne Nucleus 
Abweichung ARB_Sim zu 
ARB_Exp [%] 
- -2,0751 44,9477 
FBeginn [N] 218,3218 203,7270 118,0620 
FEnde [N] 145,0774 148,1740 77,6401 
FDifferenz [N] 73,2444 55,5530 40,4219 
FRelax  0,3355 0,2727 0,3424 
Abweichung FRelax_Sim zu 
FRelax_Exp [%] - 18,7204 -2,0538 
Sekantensteigung [N/mm] 354,58695 279,7715 151,1675 
Abweichung der Steigung 
vom Experimentwert [%] 
- 21,0993 57,3680 
Tabelle 7.5: Kennwerte zur Überprüfung der Übereinstimmung von simulierten und experimentellen Reaktionskraft-
verläufen an Hand des ersten Belastungszyklus des Lamellaren Modells II mit und ohne Nucleus 
 
Im Anschluss an die Anpassung der beiden lamellaren Modellierungen an den ersten Belas-
tungszyklen werden weitere Simulationen mit den gewonnenen Materialparametern durchge-
führt, die jeweils acht Zyklen umfassen. Sie dienen der Überprüfung, inwiefern das benutzer-
definierte Materialgesetz das Potential besitzt, das mechanische Verhalten von Bandscheiben 
für langfristige Relaxationsbelastungen zu simulieren. Die somit ermittelten Kompressions-
kraftverläufe über die Zeit der Lamellaren Modelle I und II mit und ohne Nucleus sind in 
Abb. 7.5 bzw. Abb. 7.6 dargestellt. 
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Abb. 7.5: Reaktionskraftverläufe für acht Belastungszyklen des Lamellaren Modells I final mit und ohne Nucleus im 
Vergleich zum Relaxationsexperiment S1_LD_L1-L2 
 
 
Abb. 7.6: Reaktionskraftverläufe für acht Belastungszyklen des Lamellaren Modells II final mit und ohne Nucleus im 
Vergleich zum Relaxationsexperiment S1_LD_L5-L6 
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Die bei den Simulationen erfassten Reaktionskraftverläufe bilden qualitativ die experimentell 
ermittelten Kurven nach. Die jeweiligen Kräfte zu Beginn FBeginn und am Ende FEnde des Hal-
tevorgangs bei 0,6 mm verringern sich von Zyklus zu Zyklus, wobei sich der Betrag dieser 
Abnahme sukzessiv verringert. Allerdings fällt der Rückgang der Kräfte bei den Experimen-
ten deutlich höher aus, so dass sich die simulierten Verläufe zunehmend von den experimen-
tellen unterscheiden. Während sich beim intakten Lamellaren Modell I die Kraft FBeginn ledig-
lich um 8,36 % vom ersten zum achten Belastungszyklus verringert, nimmt sie bei dem Expe-
riment um ~36 % ab. Bei Betrachtung der Kraft am Ende des jeweiligen Haltevorgangs stellt 
sich ein ähnliches Bild ein. Auch die Reduzierung der Fläche unter der Kurve des Relaxati-
onsbereichs fällt in der Simulation deutlich geringer aus. Während sie sich hier vom ersten 
zum achten Belastungszyklus um ~10 % verringert, nimmt die Relaxationsfläche im Experi-
ment um ~31 % ab. Auch das Lamellare Modell II ist nicht in der Lage, den quantitativen 
Verlauf der Experimente wiederzugeben. Die Reduzierung der Kräfte FBeginn und FEnde vom 
ersten zum achten Belastungszyklus fällt mit ~16 % und ~20 % höher aus als beim ersten 
Modell. Die Abweichungen von 38,2 % bzw. ~28 % des Experiments werden jedoch auch 
hiermit nicht erreicht. Ebenso bleibt die Reduzierung der Fläche der Relaxationsbereiche vom 
1. zum 8. Zyklus mit ~19 % in der Simulation unter der des Experiments mit ~27,5 %. Des 
Weiteren besitzt bei dem Lamellaren Modell II ohne Nucleus dessen Entfernung einen größe-
ren Einfluss auf die Reduzierungen der Kräfte und der Flächen als beim ersten Modell. Sie 
verringern sich über die Zyklen wesentlich stärker. Die Auflistung der hier aufgeführten 
Kenngrößen befindet sich in der Tabelle 7.6. 
 
 Experi-
ment 
S1_LD-
L1-L2 
Lamellares 
Model I 
mit Nucle-
us 
Lamellares 
Modell I 
ohne Nucle-
us 
Experi-
ment 
S1_LD-
L5-L6 
Lamellares 
Model II 
mit 
Nucleus 
Lamellares 
Modell II 
ohne 
Nucleus 
FBeginn [N] 
1.Zyklus 
128,21 116,92 83,87 218,32 203,73 118,06 
FEnde [N]  
1. Zyklus 
78,79 75,73 39,25 145,08 148,17 77,64 
FBeginn [N] 
8.Zyklus 
82,07 107,15 75,29 134,93 170,78 87,32 
FEnde [N]  
8. Zyklus 
55,86 68,65 35,33 104,49 117,89 39,94 
Reduzierung 
FBeginn 1. zum 
8. Zyklus [%] 
35,99 8,36 10,22 38,20 16,17 26,04 
Reduzierung 
FEnde 1. zum  
8. Zyklus [%] 
29,10 9,35 9,98 27,98 20,44 48,55 
Reduzierung 
ARelax 1. zum 
8. Zyklus [%] 
31,04 10,18 12,28 27,53 19,12 41,23 
Tabelle 7.6: Vergleich der Kräfte zu Beginn und am Ende des Haltevorgangs, sowie der Fläche unter der Kurve, 
 bei 0,6 mm des 1. und des 8. Belastungszyklus 
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Die Ergebnisse der Simulationen führen zu der Schlussfolgerung, dass die qualitativen exter-
nen Reaktionen von Bandscheiben nachgebildet werden können. Die quantitativen experi-
mentellen Ergebnisse werden dabei annähernd aber nicht vollständig erreicht. Berücksichtigt 
man jedoch die Variationsbreiten der Ergebnisse aus der experimentellen Untersuchung 
(s. Abschnitt 4), so zeigen die verwendeten numerischen Modelle ein hohes Potential zur 
Wiedergabe des mechanischen Verhaltens von Bandscheiben. Daher sollen im Folgenden ihre 
intrinsischen Verhältnisse betrachtet werden. 
 
 
7.3 Intrinsische Verhältnisse der lamellaren Modelle 
Einen entscheidenden Beitrag zur Funktionsweise der Bandscheibe leistet der Nucleus 
Pulposus im Zusammenspiel mit dem ihn umgebenden Faserring. Axiale Belastungen der 
Wirbelsäule werden einerseits durch beide Strukturen direkt aufgenommen. Andererseits je-
doch wird die seitliche Expansion des Kerns durch den Anulus Fibrosus begrenzt. Die geringe 
Kompressibilität des Nucleus, und seine damit einhergehende geringere Volumenänderung, 
haben zur Folge, dass der Faserring unter Zugbeanspruchung gesetzt wird, wodurch ein weite-
rer Widerstand gegen axiale Kompressionskräfte entsteht. Dieser Mechanismus gewinnt vor 
allem bei relativ hohen, impulsartigen Belastungen an Bedeutung, bei denen zeitabhängige 
Diffusionsprozesse kaum entstehen können. Wird dagegen dem Material Zeit gegeben, auf 
eine Belastung mit Umlagerungen von Flüssigkeitsanteilen zu reagieren, lässt auch die Kom-
pensation von axialen Belastungen durch die seitliche Expansion des Kerns und der somit 
folgenden Beanspruchung des Rings in Faserrichtung nach. Die hier durchgeführten Simulati-
onen der Relaxationsexperimente sind daher ein geeignetes Mittel um diesen Prozess untersu-
chen können.  
Im Folgenden werden die Spannungsverteilungen innerhalb der Bandscheibe in Umfangsrich-
tung des Faserrings betrachtet. Diese Materialorientierung ist ausschlaggebend für den zuvor 
aufgeführten Prozess, so dass sich der Fokus dieser Untersuchung auf dessen Betrachtung 
beziehen soll. Auf Grund des als isotrop angesetzten Charakters des Kerns existieren in die-
sem keine Vorzugsrichtungen. Das Entfernen des Nucleus bei den Simulationen mit den nu-
merischen Modellen (Lamellares Modell I und II final) führt, analog zur operativen Resektion 
des Kerns, zur Veränderung der mechanischen Reaktion der Bandscheibe und ihren intrinsi-
schen Verhältnissen. Diese Nachbildung ermöglicht Rückschlüsse auf die physiologischen 
Konsequenzen. Die Auswirkungen der Kernentnahme auf die externen Reaktionen wurden 
bereits im vorangegangenen Abschnitt 7.2 behandelt.  
Im Nachfolgenden wird der Vergleich der Modelle mit und ohne Kern und die daraus resultie-
renden inneren Veränderungen der Spannungsverteilungen in Umfangsrichtungen an Hand 
relevanter Zeitpunkte des Belastungsvorgangs vorgenommen. Diese sind der Beginn und das 
Ende des Haltevorgangs bei 0,6 mm und bei 0,1 mm, sowie der Bereich des ansteigenden Be-
lastungszweigs, jeweils für den ersten und achten Zyklus bei beiden Modellen. Somit werden 
mit dem FE-Programm die Verhältnisse der Umfangsspannungen bei den Zeitpunkten, 0 s, 
24 s, 84 s, 104 s, 164 s bzw. 1124 s, 1144 s, 1204 s, 1224 s, 1284 s, erstellt. Beispielhaft wer-
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den die Spannungsverteilungen in Umfangsrichtung in Abb. 7.7, Abb. 7.8, Abb. 7.9 und Abb. 
7.10 dargestellt; der komplette Bildersatz befindet sich im Anhang. Es sind in Abb. 7.7 und 
Abb. 7.8 zwei Abbildungen für ein und denselben Zeitpunkt, nach einer Belastungszeit von 
24 s, zu sehen, die jeweils nur den Zug- bzw. den Druckbereich der Spannungen in der Schei-
be aufzeigen. Spannungen außerhalb des entsprechenden Bereichs werden grau (Zug bei 
Druckdarstellung) oder schwarz (Druck bei Zugdarstellung) gefärbt, so dass die jeweiligen 
belasteten Anteile der Scheibe deutlicher voneinander zu unterscheiden sind. Die Darstellun-
gen in Abb. 7.9 und Abb. 7.10 zeigen beispielhaft den Unterschied der Reaktionen einer 
Bandscheibe mit und ohne Kern zum Zeitpunkt 1204 s, also am Ende des Haltevorgangs bei 
0,6 mm des achten Zyklus. 
In den Abbildungen wird die Darstellung der Bandscheibe in der yz-Ebene und der xz-Ebene 
aufgeschnitten, so dass ein Viertel der Scheibe nicht mehr sichtbar ist. Dadurch kann die Ver-
teilung der Spannungen im Inneren illustriert werden. Bei beiden Modellen kommt es an der 
Oberfläche der Bandscheibe zur Entstehung von sowohl Zug- als auch Druckspannungen. 
Dieser Umstand ist durch die fixe Verknüpfung der Deckflächen der Oberflächenelemente mit 
denen der starren Wirbel und den Unebenheiten der Oberflächen bedingt. Ein Vergleich mit 
der Spannungsverteilung des idealisierten Modells (s Anhang) zeigt, dass hier in den ideal 
planen Flächen der Grenzen zu den Wirbelkörpern ausschließlich Druckspannungen in der 
Umfangsrichtung bei Belastung der Scheibe entstehen. 
Die Relaxationssimulation beim Lamellaren Modell I beginnt bei 0 s im spannungsfreien Zu-
stand. Nach Erreichen der Verschiebung von 0,6 mm treten bei dem Modell mit Kern im Inne-
ren der Scheibe ausschließlich Zugspannungen in Umfangsrichtung auf. Während des Relaxa-
tionszeitraums bis 84 s steigt die Anzahl der Elemente mit Druckspannung an und weitet sich 
ins Innere der Scheibe aus. Einzig die innerste Lamelle zeigt fortwährend Zugspannungen in 
der Umfangsrichtung. Die Entlastung der Scheibe auf 0,1 mm kehrt bei einer großen Anzahl 
der Elemente in den äußeren Bereichen deren Charakter um. Die Mehrzahl derjenigen, die bei 
der Belastung Zugspannungen aufwiesen, stehen nun bei 104 s unter Druck und umgekehrt. 
Im Innern der Scheibe entstehen große Bereich, die in Umfangsrichtung Druckspannungen 
aufweisen. Bei der innersten Lamelle dagegen herrscht weiterhin Zug. Nach Beendigung des 
Haltevorgans bei 164 s haben sich wiederum viele unter Zug stehende Elemente gebildet, 
überwiegend in den äußeren Lamellen. Die 3. Lamelle dagegen beinhaltet weiterhin eine 
Vielzahl unter Druck stehender Elemente. Während aller Be- und Entlastungsvorgänge steht 
einzig die innerste Lamelle kontinuierlich unter Zugbeanspruchung. Der achte Belastungszyk-
lus beginnt nicht mit einem spannungsfreien Zustand, sondern mit demjenigen, der am Ende 
des Haltevorgangs vom 7. Zyklus vorherrscht. Die Spannungsverteilung in der Scheibe ent-
spricht im Wesentlichen derjenigen, die sich nach 164 s einstellt. Auch die Verteilung im ge-
samten Verlauf des 8. Belastungszyklus entspricht von ihrem Charakter den Gegebenheiten 
des ersten Zyklus. Jedoch treten hier verstärkt Bereiche mit Zugspannungen auf, die zusätz-
lich ein höheres Ausmaß besitzen. 
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Abb. 7.7: Spannungsverteilung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulationszeitpunkt 24 s; Darstellung der 
Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,3 N/mm²; Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Abb. 7.8: Spannungsverteilung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulationszeitpunkt 24 s; Darstellung der 
Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Abb. 7.9: Spannungsverteilung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulationszeitpunkt 1204 s; Darstellung der 
Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Abb. 7.10: Spannungsverteilung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulationszeitpunkt 1204 s; Darstellung der 
Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
Bei dem Modell ohne Kern dagegen entstehen nach dem Verschieben des oberen Wirbels bis 
zum Zeitpunkt von 24 s, hauptsächlich an der innersten Lamelle, Druckspannungen. Das Feh-
len des Nucleus führt somit zu einer Kompression in der Umfangsrichtung der 4. Lamelle, 
wohingegen die Existenz des Kerns den gegenteiligen Effekt hervorruft. Auch sind jetzt die 
Werte der Zugspannungen bei den inneren Lamellen wesentlich geringer. In den Randberei-
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chen treten dagegen wenige Unterschiede zu dem Modell mit Kern auf. Durch das Relaxieren 
bis 84 s entstehen vermehrt Bereiche, in denen Zug herrscht, im Gegensatz zu dem Modell 
mit Kern. Dies führt zu dem Schluss, dass dieser Effekt durch die während des Haltevorgangs 
fortdauernde transversale Belastung des verformten Kerns hervorgerufen wird. Des Weiteren 
nehmen die Druckspannungen der inneren Lamelle ab. Die Entlastung auf 0,1 mm führt auch 
jetzt wieder dazu, dass eine Vielzahl der Elemente eine Umkehr ihres Spannungscharakters 
erfahren, zum Teil auch bei der 4. Lamelle. Hier kommt es nun auch zu einer Zunahme von 
Bereichen mit Zug. Der Haltevorgang bis 164 s führt wiederum zur Umkehr der Charaktere 
der Spannungen in den Elementen. In den inneren Lamellen überwiegen erneut die Druck-
spannungen, in den äußeren die Zugspannungen. Die Betrachtung der Spannungsverteilung 
während des achten Belastungszyklus fördert ein ähnliches Bild wie beim ersten zu Tage. 
Allerdings sind die Spannungen weniger ausgeprägt und die Unterschiede der Beträge inner-
halb der Bereiche der jeweiligen Zug- und Druckspannungen sind geringer. 
Im Gegensatz zu dem Lamellaren Modell I wird das zweite Modell vor Beginn der Relaxati-
onszyklen mit einer Kompressionskraft von -50 N belastet. Somit liegt kein spannungsfreier 
Ausgangszustand vor. Stattdessen herrschen in großen Bereichen der Bandscheibe Zugspan-
nungen. Nach der Verschiebung bis 0,6 mm reduzieren sich die Bereiche mit Druckspannun-
gen weiter. Im Vergleich zum Lamellaren Modell I entstehen somit deutlich höhere Spannun-
gen und überwiegend Bereiche mit Zugspannungscharakter, die sowohl in der innersten, der 5 
Lamelle, als auch in der 4. Lamelle eine starke Ausprägung aufweisen. Durch das Relaxieren 
und vor allem das anschließende Entlasten entstehen vermehrt Bereiche mit Druckspannun-
gen. Lediglich die innerste Lamelle weist weiterhin ausschließlich Zugbelastung auf. Der Hal-
tevorgang bis 164 s führt zu einer weiteren Zunahme der Druckspannungsbereiche. Der Effekt 
der Umkehrung der Spannungscharaktere der Elemente bei Entlastung und Relaxation, der 
beim Lamellaren Modell I zu erkennen war, tritt hier nicht auf. Der Anfangszustand für den 
achten Belastungszyklus, also der Endzustand des 7. Zyklus, entspricht von seiner Span-
nungsverteilung dem Zustand, der bei 164 s vorliegt. Jetzt jedoch steigt die Menge der Zugs-
pannungsbereiche leicht an. Nach Belastung, also zum Zeitpunkt von 1145 s, erweitern sich 
im Vergleich zum 1. Belastungszyklus die Druckspannungsbereiche einerseits, andererseits 
werden die Zugspannungen in der 5. Lamelle größer. Diese Effekte sind ebenso für die Zu-
stände nach den Haltevorgängen als auch der Entlastung zu beobachten. 
Im Lamellaren Modell II ohne Kern entstehen durch die Vorlast umfangreiche Bereiche mit 
Druckspannungen in Umlaufrichtung. Sie konzentrieren sich auf die inneren Bereiche der 
Bandscheibe, verteilen sich hauptsächlich in ihrem posterioren Anteil jedoch auch über den 
Radius. Diese Ausprägungen verstärken sich durch die Verschiebung auf 0,6 mm. Während es 
beim Lamellaren Modell II mit Kern durch die Relaxationszeit zu einer Zunahme der Zug-
spannungen in der 5. Lamelle kommt, nehmen nun diese Spannungen ab. Des Weiteren kon-
zentrieren sich die Zugspannungen in den medialen Bereich des Rings, in welchem sie zusätz-
lich ansteigen. Durch die anschließende Entlastung weiten sich im posterioren Scheibenanteil 
die Zugspannungsbereiche aus, wohingegen im anterioren die Druckspannungsanteile zuneh-
men. Die Verteilung, die sich dabei zum jeweils gleichen Zeitpunkt einstellt, weist Ähnlich-
keiten zu der des Modells mit vorhandenem Kern auf. Allerdings sind die Spannungen jetzt 
deutlich geringer. Der Haltevorgang bei 0,1 mm endet in einer Umkehr der Spannungscharak-
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tere der Elemente bei Teilen des Rings, was auch schon beim Lamellaren Modell I zu be-
obachten war. Die Spannungsverteilungen beim achten Belastungszyklus zeigen die gleichen 
Charakteristiken wie beim ersten Zyklus. Im Vergleich nehmen allerdings die Zugspannungen 
in den äußeren Bereichen ab, während sie bei der 5. Lamelle ansteigen. Des Weiteren weiten 
sich die Zugspannungsbereiche in der innersten Lamelle aus, wohingegen sie sich in den rest-
lichen Anteilen des Rings reduzieren. 
Zusätzlich zu den Spannungsverteilungen über die gesamte Bandscheibe zu definierten Zeit-
punkten werden die Spannungsverläufe in Umfangsrichtung für einzelne Elemente der ver-
schiedenen Lamellen über die komplette Zeit der Simulationen erfasst. Die Elemente des je-
weiligen Modells sind für die Simulationen mit und ohne Kern identisch. Die Auswahl der 
Elemente wird in Abb. 7.7, Abb. 7.8, Abb. 7.9 und Abb. 7.10 demonstriert. Da über die ge-
samte Bandscheibe hinweg jedoch Spannungsbereiche mit unterschiedlichem Charakter exis-
tieren, lassen die an Hand dieser einzelnen Elemente erstellten Spannungsverläufe keine all-
gemeingültige Aussage für die jeweilige komplette Lamelle zu. Allerdings geben sie Auf-
schluss über die Auswirkungen der Relaxationsbelastung und der Entfernung des Nucleus auf 
die einzelnen Lamellen. Die Diagramme der verschiedenen Spannungsverläufe befinden sich 
in Abb. 7.11, Abb. 7.12, Abb. 7.13 und Abb. 7.14.  
Die Verläufe der Spannungen der Elemente des Lamellaren Modells I mit Kern unterscheiden 
sich in Abhängigkeit der betrachteten Lamellen (s. Abb. 7.11). Der deutlichste Unterschied 
betrifft dabei die innerste Lamelle. Deren Amplitude ist wesentlich höher als die der übrigen. 
Darüber hinaus befindet sich der komplette Verlauf im Zugbereich, wohingegen bei den ver-
bleibenden Lamellenelementen dieser während der Entlastung in den Druckbereich wechselt 
und sich während des Haltevorgangs bei 0,1 mm wieder erhöht. Bei der Belastung steigt die-
ser schließlich bis in den Zugbereich an, um während des anschließenden Haltevorgangs er-
neut abzusinken. Bei der 4. Lamelle dagegen tritt ein gegenteiliges Verhalten auf. Während 
des Relaxationszeitraums bei 0,6 mm steigt die Spannung in Umfangsrichtung an, wohinge-
gen sie bei 0,1 mm absinkt. Über den gesamten Simulationszeitraums erhöht sich die Ampli-
tude und die Steigungen bei den Haltevorgängen werden steiler. Auch die Reaktion des Ele-
ments der dritten Lamelle unterscheidet sich bei den anfänglichen Zyklen von denen der ers-
ten und zweiten Lamellenelemente. Die Amplitude ist etwas höher und die Steigungen bei 
den Haltevorgängen sind flacher. Allerdings nähert sich der Verlauf des 3. Lamellenelements 
bei wiederholten Belastungszyklen an denen des 2. und 1. an.  
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Abb. 7.11: Spannungsverläufe der einzelnen Elemente aus den jeweiligen Lamellen des Lamellaren Modells I mit 
Nucleus über alle acht Belastungszyklen; Elementpositionen sind in Abb. 7.7 und Abb. 7.8 dargestellt 
 
 
Abb. 7.12: Spannungsverläufe der einzelnen Elemente aus den jeweiligen Lamellen des Lamellaren Modells I ohne 
Nucleus über alle acht Belastungszyklen; Elementpositionen sind in Abb. 7.7 und Abb. 7.8 dargestellt 
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Wird der Kern entfernt, fallen die Spannungen bei den identischen Elementen wesentlich 
niedriger aus. Alle Amplituden besitzen ein geringeres Ausmaß (s. Abb. 7.12). Die größte 
Amplitudenreduzierung tritt bei dem Element der 4. Lamelle auf. Sein Verlauf wechselt zu 
Beginn der ersten Verschiebung sogar in den Druckbereich um anschließend in den Zugbe-
reich zu steigen. Bei den nächsten Zyklen verbleibt die Spannung im Zugbereich. Auch ist 
zwischen Belastung und Haltevorgang kein deutlicher Knick zu erkennen. Erst bei der Entlas-
tung des Rings fällt die Spannung wieder ab, um jedoch bei der konstanten Verschiebung bei 
0,1 mm wiederum keine signifikante Veränderung zu erfahren. Dies legt die Vermutung nahe, 
dass die Zugspannung durch die laterale Expansion der inneren Lamellen hervorgerufen wird. 
Auch die Amplitude des 3. Lamellenelements ist deutlich geringer als bei Vorhandensein des 
Kerns. Jetzt ist sie niedriger als die der beiden äußeren Lamellen. Allerdings fällt die Kurve 
während der Relaxationszeiten wesentlich flacher ab bzw. steigt flacher an. Die Spannungen 
der 1. und 2. Lamelle steigen bei der Verschiebung auf 0,6 mm deutlich höher an als die der 3. 
Lamelle, fallen aber während der Relaxation bis nahe Null wieder ab. Bei der Entlastung 
wechseln sie in den Druckbereich um sich beim anschließenden Haltevorgang wieder deutlich 
zu reduzieren. Die Entfernung des Kerns hat somit signifikante Änderungen des Verhaltens 
der einzelnen Lamellen und ihres Zusammenspiels zur Folge. Hauptsächlich sind davon die 
beiden innersten Lamellen betroffen. Dies zeigt sich noch ausgeprägter bei der Betrachtung 
des zweiten Modells. 
Verglichen mit dem ersten Modell entstehen beim Lamellaren Modell II mit Kern für die drei 
inneren Lamellen deutlich höhere Spannungen. Hier herrschen drei unterschiedliche Zustände 
vor (s. Abb. 7.13). Die 5. Lamelle weist die bei weitem höchsten Spannungen auf und befin-
det sich durchgehend im Zugbereich. Die 4. und die 3. Lamelle steigen im Zugbereich höher 
an als im Druckbereich und besitzen einen sehr ähnlichen Verlauf. Für die beiden äußeren 
Lamellen zeigen die Lamellenelemente lediglich geringe Umfangsspannungen. Auch sie 
wechseln entsprechend den Be- und Entlastungsvorgängen vom Zug- in den Druckbereich. 
Während des Relaxationszeitraums steigt bei dem innersten Lamellenelement im Gegensatz 
zu den vier anderen Elementen auch hier wieder die Spannung an. Allerdings wird seine 
Amplitude nur vom ersten zum zweiten Belastungszyklus größer. Im weiteren Simulations-
verlauf nimmt sie ab. Der Vergleich mit dem ersten Modell, welches aus 4 statt 5 Lamellen 
besteht, verdeutlicht die Bedeutung der Aufteilung des Anulus in Lamellen. Der lateralen Ex-
pansion des Nucleus steht zunächst der Widerstand der innersten Lamelle entgegen. Sie 
nimmt den Hauptteil der seitlichen Verformung des Kerns auf und wird in Umfangsrichtung 
gedehnt, während sie gleichzeitig in radialer Richtung eine Komprimierung erfährt. Dadurch 
wird die laterale Dehnung der darauffolgenden Lamellen verringert, wodurch ihre Zugspan-
nungen in Umfangsrichtung geringer ausfallen. Die beiden äußersten Lamellenelemente 
schlussendlich zeigen eine vergleichsweise geringe Reaktion. 
Durch das Entfernen des Kerns entsteht ein völlig verändertes Verhalten der einzelnen Lamel-
lenelemente (s. Abb. 7.14). Im Gegensatz zum ersten Modell, bei dem lediglich ein kurzes, 
anfängliches Unterschwingen in den Druckbereich der innersten Lamelle auftritt, weist das 
Element nun während der Belastung und der anschließenden Relaxation durchgehend eine 
Druckspannung auf. Erst während der Entlastung wechselt sein Charakter in den Zugbereich. 
Dieses Verhalten deutet darauf hin, dass das Element der fünften Lamelle durch das Fehlen 
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des Nucleus während der axialen Verschiebung nach innen gedrückt und in Umfangsrichtung 
gestaucht wird. Erst bei Entlastung kann eine Dehnung festgestellt werden. Die übrigen Ele-
mente zeigen ein eher zufälliges Verhalten hinsichtlich ihres Spannungszustands.  
Diese Simulationen zeigen somit den essentiellen Charakter der Existenz eines Kerns für die 
Funktionsweise der Bandscheibe. Ihre Resektion verändert den Mechanismus, auf dem die 
hohe Widerstandskraft gegen axiale Belastungen der gesamten Wirbelsäule beruht. Der Ring 
wird nicht mehr bei axialer Belastung in Umfangsrichtung durch den Kern auf Zug belastet, 
so dass die hohe Steifigkeit der Fasern nicht mehr ihren Anteil an der Tragfähigkeit der Band-
scheibe leisten können. Zusätzlich fehlt dem Faserring der Widerstand gegen ein inwärts 
Wölben, wodurch die einzelnen Lamellen entgegen ihren physiologischen Gegebenheiten 
belastet werden. Auch wird bei der Bewertung der Spannungsverteilungen deutlich, dass die 
Unregelmäßigkeiten der Geometrie einer physiologischen Bandscheibe einen Einfluss auf die 
Ausbildung der intrinsischen Verhältnisse besitzen. Bei einem idealisierten, symmetrischen 
oder einem zylindrischen Modell würden sich die Spannungen entsprechend symmetrisch 
verteilen. Dieses ist bei den hier betrachteten lamellaren Modellen nicht gegeben. 
 
 
Abb. 7.13: Spannungsverläufe der einzelnen Elemente aus den jeweiligen Lamellen des Lamellaren Modells II mit 
Nucleus über alle acht Belastungszyklen; Elementpositionen sind in Abb. 7.9 dargestellt 
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Abb. 7.14: Spannungsverläufe der einzelnen Elemente aus den jeweiligen Lamellen des Lamellaren Modells II ohne 
Nucleus über alle acht Belastungszyklen; Elementpositionen sind in Abb. 7.10 dargestellt 
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8. Zusammenfassung und Ausblick 
Die wissenschaftlichen und technischen Entwicklungen im medizinischen Bereich haben die 
Bedeutung der Anwendung von numerischen Methoden im Bereich der Medizin signifikant 
vorangetrieben. Mit ihrer Hilfe lassen sich Prozesse und Vorgänge von biologischen Geweben 
nachbilden. Sollen Erkenntnisse über Auswirkungen von Schädigungen des Gewebes gewon-
nen werden, so ist dies beispielsweise über Finite Elemente Simulationen erreichbar. Sind die 
Reaktionen der intakten Komponenten bekannt, so können verschiedenste Veränderungen der 
Eigenschaften, wie Inzisionen oder Nucleus-Entfernung, vorgenommen und die Resultate mit 
den gesunden verglichen werden. Dazu wird in einem Finite Elemente Simulationsprogramm 
die mathematische Formulierung des zu untersuchenden Verhaltens auf ein aus finite Elemen-
te bestehendes Strukturmodell angewendet. Nach Anpassung der Parameter des Stoffgesetzes 
können somit die Reaktionen des Gewebes wiedergegeben werden. 
In der vorliegenden Arbeit wurde dieses Vorgehen auf Bewegungssegmente der Wirbelsäule 
von Schafen angewendet. Dabei lag der Fokus der Untersuchung auf der Betrachtung des Re-
laxationsverhaltens von gesunden und geschädigten Bandscheiben. Physiologisch betrachtet 
tritt Relaxation z.B. beim Heben, Halten und Absetzen von Lasten auf. Dieser viskoelastische 
Effekt wird durch Schädigungen der Scheibe und deren Therapierung verändert. Die Schädi-
gung wurde im Rahmen dieser Arbeit durch das Entfernen des Kerns, was einer möglichen 
Therapierung eines Bandscheibenvorfalls entspricht, generiert. Die Untersuchungen erfolgten 
sowohl experimentell als auch numerisch. 
Bei den Experimenten wurden Bewegungssegmente bis zu einer vorgegebenen Verformung 
komprimiert. Diese wurde über einen Zeitraum konstant bei 0,6 mm gehalten und anschlie-
ßend wieder auf einen Wert von 0,1 mm reduziert. Nach einer definierten Haltezeit bei diesem 
Wert erfolgte eine Wiederholung des gesamten Verformungsvorgangs in 20 Zyklen. Die 
Auswertung der Reaktionskraftverläufe ergab erwartungsgemäß eine deutlich höhere Belas-
tungsfähigkeit bei den gesunden Bandscheiben. Bei allen untersuchten Präparaten stellte sich 
während der Haltevorgänge bei 0,6 mm Relaxation ein; die erfasste Reaktionskraft verringerte 
sich bei konstanter Verformung. Des Weiteren reduzierte sich die maximale Kraft von Zyklus 
zu Zyklus, bis nach dem 7 – 10 Zyklus ein quasi-stationärer Zustand erreicht wurde und die 
Amplitude kaum noch eine Änderung erfuhr. Die Berechnung der Steifigkeit beim Belas-
tungsvorgang wies den höchsten Wert wiederum beim intakten Präparat auf. Mit Zunahme 
der Schädigung verringerte sie sich. Im Zuge der Versuche wurde ebenfalls die Regenerati-
onsfähigkeit der mechanischen Eigenschaften der Präparate untersucht. Dazu wurden die Prä-
parate einerseits lediglich mit befeuchteten Tüchern (physiologische Kochsalzlösung) umwi-
ckelt. Andererseits wurden Experimente in einem mit Kochsalzlösung gefüllten Bioreaktor 
durchgeführt, so dass das Präparat vollständig untergetaucht war. Mit diesen Versuchsanord-
nungen wurden die Relaxationsversuche nach unterschiedlich langen Regenerationszeiten 
wiederholt. Bei der ersten Anordnung war keine Tendenz der Veränderung der Kraftverläufe 
durch die Regenerationszeit erkennbar. Nach einer initialen Erholung der Belastungsfähigkeit 
nach der Regenerationszeit reduzierte sich bei der Bioreaktorkonfiguration die maximale 
Reaktionskraft der Zyklen von Durchlauf zu Durchlauf kontinuierlich. Daher führte die voll-
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ständige Sättigung der Präparate mit Flüssigkeit zu in vitro Reaktionen der Bandscheibe, die 
ihrem in vivo Verhalten wesentlich näher kommen. 
Die Resultate der experimentellen Untersuchungen ermöglichten die Konfiguration der nume-
rischen Modelle. Dazu war es zunächst notwendig, ein Strukturmodell des Bewegungsseg-
ments zu erstellen. Dieses basierte auf den CT-Daten der untersuchten Präparate. Im Zuge der 
Modellerstellung wurde die Unterteilung der Scheibe in Anulus fibrosus und Nucleus 
pulposus mit gleichzeitiger Umsetzung des Schichtaufbaus des Faserrings realisiert. Dieser 
bestand je nach Modell aus 4 bzw. 5 Schichten, den Lamellen. Anschließend erfolgte die Im-
plementierung der Scheibenmodelle in das Finite Elemente Programm Abaqus. Dabei wurde 
den Bandscheibenkomponenten ein verformbarer Charakter zugewiesen, wohingegen die 
Wirbel als starr angenommen wurden. In dem Programm erfolgte die Vernetzung und Gene-
rierung der finiten Elemente, die Festlegung der Randbedingungen wie Kontakt- und Interak-
tionseigenschaften, die Festlegung der Verformungsvorgabe und die Definition der lokalen 
Materialorientierung des Faserrings. Die Umsetzung des Materialgesetzes, welches das me-
chanische Verhalten des Modells festlegt, wurde mittels der Subroutine UMAT durchgeführt. 
Jeder Komponente der Scheibe, der Kern und die Lamellen, konnten dadurch voneinander 
unabhängige Materialeigenschaften zugewiesen werden. Der Kern besitzt ein isotropes, line-
ar-elastisches Verhalten. Die Lamellen des Rings dagegen zeigen anisotrop orthotrope Eigen-
schaften, wobei die lokalen Orientierungen der Elemente sich parallel zu den Seitenwänden 
der Schichten bei einer konstanten, mit der globalen Längsachse kongruenten Koordinaten-
achse verändern.  
Das verwendete Stoffgesetz besitzt einen linear-elastischen und einen volumendehnungsab-
hängigen, das Diffusionsverhalten der Scheibe wiedergebenden Anteil. Mit diesem numeri-
schen Modell ließen sich die Experimente nachbilden, so dass die externen Reaktionen mit 
den experimentell ermittelten Werten übereinstimmten. Für den ersten Be- und Entlastungs-
vorgang, der die Bezugsebene für die Festlegung der Parameter des Materialgesetzes bildete, 
ergab sich eine sehr gute Übereinstimmung der Reaktionskräfte mit denen aus den Experi-
menten. Im weiteren Verlauf der Simulation stieg jedoch die Abweichung an. Allerdings blieb 
die qualitative Charakteristik erhalten, lediglich die Amplitude nahm ein höheres Ausmaß als 
in den Versuchen an. Daher können mit diesem numerischen Modell, welches die physiologi-
schen Gegebenheiten und die charakteristischen mechanischen Reaktionen einer Bandscheibe 
berücksichtigt, die intrinsischen Verhältnisse während der Be- und Entlastungen betrachtet 
werden. Dabei kristallisiert sich die essentielle Rolle der Existenz des Kerns heraus. Bei glei-
cher Verformung sanken die Amplituden der Reaktionskräfte nach Resektion des Nucleus ab 
und die Zug- und Druckspannungen in Umlaufrichtung im Inneren der Scheibe veränderten 
ihren Charakter; während bei Vorhandensein des Kerns die innersten Schichten kontinuierlich 
unter Zugbelastung standen, traten bei dem Modell ohne Nucleus bei Belastung Druckspan-
nungen auf. Der Mechanismus, dass der transversalen Expansion des Kerns vom Faserring 
Widerstand entgegengesetzt wird und somit einer axialen Belastung entgegenwirkt, kommt 
nach dieser Veränderung nicht mehr zum Tragen. Stattdessen werden die inneren Schichten 
des Rings nach innen gedrückt, die axiale Belastung wird allein durch die axiale Wider-
standskraft des Ringes getragen. Für das Tragverhalten der Bandscheibe kommt es somit zu 
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einer essentiellen Veränderung. Gleichzeitig besteht eine erhöhte Gefährdung zur Schichtab-
lösung durch die Wölbung der inneren Lamellen in eine unphysiologische Richtung.  
Die Ergebnisse der Simulationen zeigen die Anwendbarkeit des in dieser Arbeit verwendeten 
Materialgesetzes zur Darstellung des diffusionsabhängigen Verhaltens von Bandscheiben. Die 
Relaxation einzelner Belastungszyklen lässt sich reproduzieren. In einem weiterführenden 
Schritt könnte durch Erweiterung des Stoffgesetzes um eine zusätzliche Komponente die Re-
duzierung der Amplituden bei Betrachtung mehrerer Belastungszyklen verbessert werden. 
Diese Erweiterung der mathematischen Formulierung sollte dabei die relaxationsabhängigen 
Anteile unberührt belassen und einzig die Amplitudenanpassung bedingen. Daher würde es 
auch notwendig werden, die Auswirkungen der Veränderung der einzelnen Parameter auf das 
Gesamtverhalten der Simulation näher zu betrachten. Dies könnte mittels der Durchführung 
einer Parameterstudie und dem Einsatz einer Optimierungsroutine erreicht werden. Dabei 
wäre zu berücksichtigen, dass das Materialgesetz bislang nur bei Simulationen von Kompres-
sions- bzw. Relaxationsbelastungen verwendet wurde. Es erscheint daher sinnvoll, weitere 
Bewegungsmöglichkeiten der Wirbelsäule numerisch und experimentell nachzubilden. Dazu 
zählen die Seitneigung, die Torsion und ebenso Beugung und Streckung. Auch sollten zu-
künftige Experimente in dem in Abschnitt 4.2.5 vorgestellten Bioreaktor durchgeführt wer-
den. Die vollständige Sättigung der Präparate mit Nährlösung entspricht eher den physiologi-
schen Gegebenheiten. Damit wäre es ebenfalls möglich, weitere Größen, die für das mechani-
sche Verhalten von Bedeutung sein können, zu erfassen. Beispielsweise könnten der 
intradiskale Druck oder Diffusionsvorgänge mit Hilfe eines Mikrodialysekatheters gemessen 
werden. Der Bioreaktor bietet ebenfalls die Möglichkeit, weitere Langzeituntersuchungen der 
Präparate durchzuführen. Anschließende histologische Untersuchungen würden Aufschluss 
über Gewebeveränderungen infolge mechanischer Belastungen geben. Schlussendlich besteht 
das Ziel der experimentellen und numerischen Untersuchung in der physiologisch korrekten 
Nachbildung des Verhaltens der Wirbelsäule. Bislang wurden die Reaktionen einer separier-
ten Bandscheibe betrachtet. Weitere Anteile der Säule, wie Bänder, Muskeln, Wirbel, End-
platten oder Facettengelenke, spielten dabei keine Rolle. Ihre Auswirkungen auf die Mecha-
nik der Wirbelsäule sollten in zukünftigen Untersuchungen Berücksichtigung finden. 
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Anhang 
Unterschiedliche Betrachtungsweisen des Spannungsbegriffs 
Die Lagrange Betrachtungsweise bezieht sich auf die Ausgangskonfiguration. Ein Masse-
punkt X wird durch eine Abbildung auf seinen neuen Ort x(X) abgebildet. 
Die Eulersche Betrachtungsweise bezieht sich auf die Momentankonfiguration. Hier wird 
einem festen Raumpunkt x der jeweilige Massenpunkt X(x), der sich gerade am Ort x befin-
det, zugeordnet. 
Der Verschiebungsvektor u beschreibt die Bewegung: u = x - X 
Damit lässt sich der Deformationsgradient F beschreiben: 
P} = }Ñ PÑ = -1 + Ñ. PÑ = PÑ   ⇒      = }Ñ = -1 + Ñ. 
Der Deformationsgradient kann interpretiert und aufgeteilt werden in eine Rotation des Refe-
renzvolumens und eine nachfolgende Streckung U bzw. eine vorherige Streckung V: 
 = ¢Ò = Ó¢ 
Über den Deformationsgradienten wird die Jacobi Matrix definiert: 
6 = Pbg = PÔPÕ 
Für physikalisch sinnvolle Deformationen gilt J > 0. 
Der Lagrangesche Verzerrungstensor bezieht sich auf den Ausgangszustand: 
l´ = 12 lÑ´ + ´Ñl +
Ñl
Ñ´  = 12 E l ´ + ÖlF = 12 + + Öl = 12  + Öl 
Der Eulersche Verzerrungstensor bezieht sich auf die Momentankonfiguration. 
hl´ = 12 l}´ + ´}l +
}l
}´  
Werden lediglich kleine Verzerrungen betrachtet, so können geometrische Nichtlinearitäten 
vernachlässigt werden. Damit ergibt sich der infinitesimale Lagrangesche Verzerrungstensor: 
dl´ = 12 lÑ´ + ´Ñl =
12 E l´ ´ lF − +Öl´ 
Der Lagrangesche und der Eulersche linearisierte Verzerrungstensor sind näherungsweise 
identisch. Der Eulersche linearisierte Verzerrungstensor wird auch klassischer Verzerrungs-
tensor genannt. 
Mit dem Deformationsgradienten lassen sich Cauchy-Green Verzerrungstensoren beschrei-
ben. Der rechte Cauchy-Green Verzerrungstensor bezieht sich auf die Ausgangskonfiguration: 
 = × = Ò&          ;            det = 6& 
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Der linke Cauchy-Green Verzerrungstensor bezieht sich auf die Momentankonfiguration: 
Ø = + 
Weitere Verzerrungstensoren sind der Green-Lagrange Tensor (bezieht sich auf die Aus-
gangskonfiguration): 
 = 12 + − / = 12  − / 
und der Almansi-Euler Tensor (bezieht sich auf die Momentankonfiguration): 
º = 12 / − +*% = 12 / − Ø*% 
Jeder Tensor 2.Stufe kann additiv in einen symmetrischen und einen antisymmetrischen An-
teil zerlegt werden. Diese beschreiben dann eine reine Streckung (Verzerrung) bzw. eine reine 
Drehung. 
Die Verzerrungstensoren und der Deformationsgradient können multiplikativ in einen isocho-
ren (volumenerhaltenden) und einen volumetrischen Anteil aufgeteilt werden: 
 = lu3234;   = lu3234;  Ø = Ølu3Ø234 
lu3 = 6*%)   ;  lu3 = 6*&)  ; Ølu3 = 6*&)Ø  ;   Pbglu3 = Pbglu3 = PbgØlu3 = 1 
234 = 6%)/    ;   <234 = 6&)   ;   ©234 = 6&) 
 
Der Cauchysche Spannungstensor l´ (bestehend aus Normal- und Schubspannungen) reprä-
sentiert die wahre Spannung und dient der Beschreibung der Statik des Kontinuums. Er wird 
in Eulerscher Weise ausgedrückt, bezieht sich also auf die Momentankonfiguration, und ist im 
Hooke’schen Gesetz über den Elastizitätsmodul mit dem (infinitesimalen) Eulerschen Verzer-
rungstensor verbunden. Der Schnittkraftvektor Pl wirkt auf den Momentanquerschnitt P´ : 
Pl = l´P´  
Der 1.Piola-Kirchhoff Spannungstensor ´ l  beschreibt die nominale Spannung. Er ist ein 
Lagranger Spannungstensor, bezieht sich also auf die Ausgangskonfiguration und ist im All-
gemeinen nicht symmetrisch. Der Schnittkraftvektor PXl wirkt demnach auf das Ausgangs-
flächenelement PWÙ´ = ÚÚy  ¸ ´PX¸ (mit Deformationsgradient  ¸ ´): PXl = ´ lPWÙ´  
Der Zusammenhang zwischen dem Cauchyschen und dem 1.Piola-Kirchhoff Spannungsten-
sor ist gegeben über: 
l´ = ÛÛW  l´   ;   l´ =
ÛWÛ  l*%´ = 6*+ 
Der 2.Piola-Kirchhoff Spannungstensor wird, im Gegensatz zum ersten, als symmetrisch de-
finiert:  PX¿l = Ü´ lPWÙ´  
Der Zusammenhang zwischen dem 1. Und dem 2.Piola-Kirchhoff Spannungstensor wird über 
den Deformationsgradienten hergestellt: 
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Ü´ l =  l*%´   ;  ´ l =  l´  
Der Zusammenhang zwischen dem Cauchyschen und dem 2.Piola-Kirchhoff Spannungsten-
sor ist gegeben über: 
Ü = 6 *% *+ ⟹ Ül´ ÚyÚ  l*¸% ´ Ý*%¸Ý ; l´ = ÚÚy  l¸ ´ Ý Ü¸Ý 
Damit lässt sich das Euler-Lagrangesche Transformationsgesetz mit dem 4-stufigen Deforma-
tionstensor definieren:  
 l´¸Ý = 12 E l¸ ´ Ý +  lÝ ´ ¸ F 
 
Der Cauchysche Spannungstensor kann in einen deviatorischen Tensor und einen Kugeltensor 
additiv zerlegt werden: 
l´ = ′l´ + 13 Öl´ 
Der Deviator ′l´ besitzt außer in den Komponenten der Hauptdiagonalen dieselben Elemente 
wie l´ . Steht ein isotropes Material unter hydrostatischem Druck so verschwindet der 
Deviator und es gilt:  l´ = −Öl´ 
Wird für den Cauchyschen Spannungstensor die charakteristische Gleichung gebildet, so er-
hält man als Lösung die Hauptspannungen. Dabei können drei Invarianten 6l gebildet werden: 
PbgEl´ − Öl´F = 0 ⇒  ) − 6%& + 6& − 6) = 0 
Ausgangskonfiguration Momentankonfiguration 
Lagrangesche Verzerrungstensor 
l´ = 12 lÑ´ + ´Ñl +
Ñl
Ñ´  
Eulersche Verzerrungstensor 
hl´ = 12 l}´ + ´}l +
}l
}´  
 
Rechter Cauchy-Green Verzerrungstensor 
 = × = Ò&  
Linker Cauchy-Green Verzerrungstensor 
Ø = + 
 
Green-Lagrange Tensor 
 = 12 + − / = 12  − / 
 
Almansi-Euler Tensor 
º = 12 / − +*% = 12 / − Ø*% 
 
Piola-Kirchhoff Spannungstensor 
´ l    ©ª~.    Ü´ l 
Cauchysche Spannungstensor 
l´ 
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Herleitung eines Pseudoelastischen Materialgesetzes; Bezug zu Abschnitt 2.2 
Freie Helmholtz Energie Ψ: Ψ =  − ¬c 
1. Hauptsatz der Thermodynamik: P = Pß + P~ 
2. Hauptsatz der Thermodynamik bei Pseudoelastizität: Pß = ¬Pc 
Biomechanische Arbeit: P~ = lP_l 
 P = ¬Pc + lP_l 
Legendre Transformation: ¬Pc = P¬c − cP¬ 
 P − ¬c = −cP¬ + lP_l 
 PΨ = −cP¬ + lP_l 
Mit: PΨ = àáàâ¶ Pl + àáà+ P¬ 
 Konstitutiv Gleichung: l = YáYâ¶ 
 Entropiegleichung: c = − YáY+  
Da biologische Systeme als isotherm anzusehen sind: dT=0 
 Pseudoelastische Materialgesetz: l = YãYâ¶ = YäyãYâ¶  
 
u = innere Energie/VE; q = zugeführte Wärme/VE; VE = Volumeneinheit des Ausgangszu-
stands; T = absolute Temperatur; s = Entropie/VE; w = mechanische Arbeit; Pik = 1. Piola-
Kirchhoff Spannungstensor; εik = Greenscher Verzerrungstensor; ÛW~ = Potential der Volu-
meneinheit im Ausgangszustand 
 
Die nichtlineare Spannungs-Dehnungs-Beziehung kann somit aus einem Potential als Funkti-
on einer kinematischen Größe hergestellt werden 
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Torsionsmomente der Umkehrpunkte aller Versuche, Bezug zu Abschnitt 4.2.5 
 
 
 
  
-7
-6
-5
-4
-3
-2
-1
0
1
1. Zyklus 2. Zyklus 3. Zyklus 4. Zyklus 5. Zyklus 6. Zyklus 7. Zyklus 8. Zyklus 9. Zyklus 10. Zyklus
Moment
[Nm] Torsionsmomente bei +5°
S1_LD_L3-L4_oV S1_LD_L3-L4_mV
S2_SD_L1-L2_oV S2_SD_L1-L2_mV
S2_SD_L3-L4_oV S2_SD_L3-L4_mV
S_L66_Th11-Th12_oV S_L66_Th11-Th12_mV
0
0,5
1
1,5
2
2,5
3
3,5
4
4,5
1. Zyklus 2. Zyklus 3. Zyklus 4. Zyklus 5. Zyklus 6. Zyklus 7. Zyklus 8. Zyklus 9. Zyklus 10. Zyklus
Moment
[Nm] Torsionsmomente bei -5°
S1_LD_L3-L4_oV S1_LD_L3-L4_mV
S2_SD_L1-L2_oV S2_SD_L1-L2_mV
S2_SD_L3-L4_oV S2_SD_L3-L4_mV
S_L66_Th11-Th12_oV S_L66_Th11-Th12_mV
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Darstellungen der Spannungsverteilungen der Lamellaren Modelle; 
Bezug zu Abschnitt 7.3 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 24 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 24 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 84 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 84 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 104 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 104 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 164 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 164 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1124 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1124 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1144 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1144 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1204 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1204 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1224 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1224 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1284 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1284 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 24 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 24 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 84 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 84 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 104 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 104 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
 
  
Anhang 
   
157 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 164 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 164 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1124 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1124 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1144 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1144 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1204 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1204 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1224 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1224 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1284 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell I ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1284 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 0s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druckspan-
nungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 0s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -2,5 N/mm²; Zugspan-
nungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 24 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 24 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -2,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 84 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 84 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -2,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 104 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 104 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -2,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 164 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 164 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -2,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1124 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1124 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -2,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1144 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1144 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -2,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1204 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1204 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -2,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1224 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1224 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -2,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1284 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 2,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 1284 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -2,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 0s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 0s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 24 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 24 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 84 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; Druck-
spannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 84 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 104 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 104 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5  N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 164 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 164 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1124 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1124 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1144 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1144 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1204 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1204 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1224 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1224 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1284 s; Darstellung der Zugspannungen zwischen 0 N/mm² und 0,5 N/mm²; 
Druckspannungen sind schwarz gefärbt 
 
 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im Lamellaren Modell II ohne Kern bei Simulati-
onszeitpunkt 1284 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,5 N/mm²; 
Zugspannungen sind grau gefärbt 
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Spannungsverteilung des idealisierten Modells 
Spannungsverteilung in Umfangsrichtung im idealisierten Modell mit Kern bei Simulations-
zeitpunkt 24 s; Darstellung der Druckspannungen zwischen 0 N/mm² und -0,25 N/mm²; Zug-
spannungen sind grau gefärbt 
 
 
